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1 Einleitung 
Die Inzidenz von Schlaganfällen liegt in den westlichen Industrieländern seit Jahren 
unverändert bei etwa 150-200 Fällen pro 100 000 Einwohner. Bei 30-40 % der 
ischämisch bedingten Schlaganfälle liegt eine embolische Streuung aus dem Herzen 
einschließlich der Aortenklappen und der Aorta ascendens vor [Widder 1999]. 
Im Bemühen um Schlaganfalldiagnostik und Prophylaxe wurde in den sechziger 
Jahren von [Austen et al 1965] und [Spencer et al 1969] gezeigt, dass man mittels 
Ultraschallsonographie Mikroemboli in Gefäßen nachweisen kann. 1982 veröffent-
lichte Aaslid ein Verfahren zur transcranielle Dopplersonographie (TCD) der großen 
Hirnbasisarterien, das auch heute noch in technisch weiterentwickelter Form einen 
Baustein der Schlaganfalldiagnostik darstellt. 
Seither wurde in vielen Veröffentlichungen über mikroembolische Signale (MES) bei 
klinischen TCD-Untersuchungen berichtet, mit charakteristischem Audio- und Bild-
signal. Diese wurden später beim 15. Weltkongress für Neurologie (Vancouver, 
Canada) im September 1993 [Tegeler 1994] genauer definiert und als high intensity 
transient signals (HITS) bezeichnet. 
HITS wurden bei Patientenkollektiven mit unterschiedlichen embolischen Quellen 
nachgewiesen. So gibt es positive Ergebnisse bei Patienten mit symptomatischer 
und asymptomatischer Carotisstenose (vgl. [Müller et al 1995]), bei Patienten mit 
Vorhofflimmern (vgl. [Tong et al 1994]), bei Patienten mit Arteria vertebralis Stenose 
(siehe [Diehl et al 1993]) und schließlich bei Patienten mit Herzklappenprothesen 
(siehe [Georgiadis et al 1994a], [Markus et al 1994a], [Braekken et al 1994]). 
HITS wurden ebenfalls perioperativ bei Carotisendarteriektomie (siehe [Jansen et al 
1994]) und kardiopulmonalem Bypass (siehe [Stump et al 1993]) gemessen. 
Bei Trägern von Bioklappenprothesen wurden keine oder nur sehr wenige HITS fest-
gestellt, vgl [Markus et al 1994a], [Sliwka et al 1998]. Unter physiologischen Verhält-
nissen dagegen konnten bei Patienten ohne künstliche Herzklappe und ohne Gefäß-
erkrankungen, z.B. im gesunden Kontrollkollektiv, keine HITS nachgewiesen werden. 
Diesen Beobachtungen entnahm man, dass die Ursache der in den Arteriae cerebri 
mediae detektierten emboliformen Signale unter anderem im Bereich der Herz-
klappenprothesen liege. 
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Über das morphologische Korrelat der in in vivo Studien gemessenen HITS bei Herz-
klappenträgern wird nach wie vor von den Klinikern diskutiert. Sie könnten durch 
gasförmige oder solide Partikel oder sogar durch ein Nebeneinander von beiden 
Arten erzeugt werden [Laas et al 2003]. Viele klinische Studien finden Argumente für 
eine gasförmigen Natur dieser emboliformen Signale, vgl [Georgiadis et al 1997], 
[Kaps et al 1997]. 
Die klinisch standardisierte Technik der transkraniellen Dopplersonographie lässt 
eine qualitative Aussage über das Substrat der HITS kaum zu. Somit wurden in vitro 
Studien an künstlichen Kreisläufen nötig, um die Art und Genese der HITS genauer 
zu untersuchen. 
Im Zusammenhang mit erosiven Schäden an mechanischen Herzklappen, die vor 
allem an ausgebauten gebrauchten Klappenprothesen in Mitralposition beobachtet 
wurden, unternahm man umfangreiche Laboruntersuchungen an künstlichen Kreis-
läufen, unter der Maßgabe, dass kleinste kurzlebige Kavitationsbläschen für die 
nachgewiesenen Schäden an den an sich robusten Klappenmaterialien verantwort-
lich seien. In künstlichen Kreisläufen unter Verwendung von klaren Kreislaufflüssig-
keiten als Blutersatz konnten gasförmige Bläschen unter Kavitationsbedingungen, 
vor allem an der Mitralklappe entstehend, mit Hochleistungskameras beobachtet 
werden, vgl. [Graf et al 1994]). Man fand heraus, dass mechanische Herzklappen in 
Abhängigkeit vom Ventrikeldruckanstieg eine unterschiedliche Kavitationsneigung 
haben [Graf et al 1991]. 
 
Ein direkter Zusammenhang zwischen den sehr kurzlebigen Kavitationsblasen und 
den HITS konnte bisher nicht objektiviert werden.  
In dieser Studie soll unter anderem untersucht werden, ob eine Beziehung zwischen 
Kavitation an mechanischen Herzklappenprothesen und gemessenem HITS–Auf-
kommen reproduzierbar nachweisbar ist. Hierzu wird ein Modell eines luftdichten 
geschlossenen Kreislaufs entwickelt, das Kontrolle und Manipulierbarkeit von maß-
geblichen Kreislaufparametern, sowie den Einsatz verschiedener gängiger Herz-
klappenfabrikate ermöglicht. Die Messung und Identifikation von HITS soll mit in der 
Klinik gebräuchlichen Mitteln und Methoden erreicht werden, dass heißt es kommt 
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die gleiche Hardware und Software der Dopplersonographie, sowie die aktuell 
vereinbarten Kriterien der HITS-Identifikation zur Anwendung. 
Unter der Hypothese das Kavitation eine Ursache für HITS sei, soll anhand dieser in 
vitro Studie die Abhängigkeit HITS -Raten vom maximalen Ventrikeldruckanstieg 
dP/dtmax, sowie vom CO2-Partialdruck des Kreislauffluids aufgezeigt werden. 
Weiterhin wird ein quantitativer Vergleich verschiedener gängiger Herzklappen-
prothesen bezüglich gemessener HITS unter genau gleichen Bedingungen 
angestrebt. 
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2  Grundlagen 
2.1 Künstliche Herzklappen 
Man unterscheidet im wesentlichen zwischen mechanischen und biologischen Herz-
klappenprothesen. Die biologischen Klappen werden aus adäquaten Tierorganen 
hergestellt, z.B. vom Schwein. Mechanische Herzklappen weisen unterschiedliche 
Designs auf. Auf dem Markt befinden sich unter anderem Klappen mit einem rund-
lichen Schließkörper sowie Prothesen mit zwei oder drei Flügeln als Schließkörper. In 
diesen Kategorien gibt es feine herstellerabhängige Bauartunterschiede, die sich auf 
die flussdynamischen mechanischen Eigenschaften der Klappe auswirken. So kann 
das Führungselement der Einscheibenklappen zentral oder mehr exzentrisch 
gelegen sein. Die Aufhängung und Arretierung der Zweiflügelklappen differiert mit 
Folgen für die mechanischen Eigenschaften. Um die erkrankte Patientenherzklappe 
passgenau chirurgisch ersetzen zu können, werden unterschiedliche Klappendurch-
messer angeboten. Dieser wiederum hat einen nachweisbaren Einfluss auf ihre 
physikalisch mechanischen Eigenschaften, siehe [Graf et al 1991,1994]. Die vor-
liegende Arbeit berücksichtigt diesen Umstand, indem Klappenfabrikate unterschied-
licher Hersteller mit dem gleichen Durchmesser zum Vergleich getestet werden. 
Technisch bzw. bauartbedingt stellen mechanische Herzklappen keine 100 % dicht 
schließenden „Rückschlagventile“ dar, sondern sie weisen feine Spalten auf, z.B. 
entlang der Aufhängung bzw. im Bereich der Klappenränder, so dass es dort zu vom 
Design abhängigen retrograden Jets bzw. Leckagen kommt [Graf et al 1991]. 
Ein weiteres Problem stellt das Phänomen der Kavitation dar. Diese führt einerseits 
zu erheblichen zunächst mikroskopischen Schäden an der Klappenoberfläche, 
andererseits erzeugt es kurzlebige Gasbläschen an spezifischen Regionen der 
Klappenoberfläche, die möglicherweise eine wichtige Rolle zur Entstehung von gas-
förmigen Mikroemboli spielen. Dieser Sachverhalt soll im folgenden Kapitel näher 
erläutert werden.  
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2.2 Kavitation 
Als Kavitation bezeichnet man die Bildung von Hohlräumen in einer Flüssigkeit unter 
Einwirkung eines enormen lokalen Unterdrucks. Die so entstandenen Kavitations-
blasen haben nur eine sehr beschränkte Lebensdauer. Gelangen sie in Zonen 
höheren Drucks, implodieren sie. 
Dabei wird allgemein zwischen den beiden Grenzfällen der Gaskavitation und der 
Dampfkavitation unterschieden, zwischen denen es alle möglichen Übergangsformen 
gibt. 
2.2.1 Gaskavitation 
Bei der Gaskavitation entstehen durch plötzliche lokale Druckabsenkung Bläschen, 
die mit dem in der umgebenden Flüssigkeit gelösten Gas gefüllt sind. Dieses ist 
ähnlich wie Raumluft zusammengesetzt (Stickstoff ca. 78%, Sauerstoff ca. 21%). 
Beim Wiederansteigen des Druckes wird der Innendruck dieser Bläschen größer als 
der Partialdruck des in der umgebenden Flüssigkeit gelösten Gases. Daher diffun-
diert das Gas wieder über die Bläschenwand zurück in die Flüssigkeit. Die Bläschen 
werden so immer kleiner und verschwinden schließlich ganz. Bei einer hochfre-
quenten Druckschwingung jedoch kann der Diffusionsprozess nicht schnell genug 
erfolgen, so dass die Gasbläschen sich dann nicht mehr auflösen, sondern zur 
Flüssigkeitsoberfläche, sofern vorhanden, aufsteigen.  
Diese Art der Kavitation wird auch als „weiche“ Kavitation bezeichnet, da sie an 
umgebenden Körpern weniger destruives Potential entwickelt als die Dampf-
kavitation. 
2.2.2  Dampfkavitation 
Diese wird auch als „harte“ Kavitation bezeichnet. Die hier entstehenden Kavitations-
bläschen sind mit dem Dampf der umgebenden Flüssigkeit gefüllt und enthalten kein 
oder nur sehr wenig Gas. Sie schrumpfen beim Wiederansteigen des äußeren 
Druckes gemäß einer quadratischen Funktion. Dieser Vorgang wird Blasenimplosion 
genannt. Hierbei entstehen lokal und kurzzeitig Aufschlagdrücke von ca. 1000 bar 
sowie hohe Temperaturen. 
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Kavitationsräume konnten in vitro an mechanischen Herzklappen mittels einer Hoch-
geschwindigkeitskamera am Helmholtz-Institut Aachen demonstriert werden. Die 
folgende Abbildung 2.1 zeigt gas- und dampfgefüllte Kavitationsbläschen neben-
einander an einer Medtronic Hall Einflügelklappe mit 27 mm Klappendurchmesser, 
ähnlich wie sie in dieser Studie eingebaut wurde. 
 
 
Abbildung 2.1: Kavitationsräume an der Medtronic Hall Herzklappenprothese [Eichler] 
 
2.2.3 Ursachen für Kavitation an mechanischen Herzklappenprothesen 
Kavitation an mechanischen Herzklappenprothesen kann durch drei mögliche 
Mechanismen entstehen: 
1. Wasserhammer-Effekt: 
Vom Wasserhammer spricht man speziell dann, wenn die Zeit der Änderung der 
Strömungsgeschwindigkeit eine Grenzwertzeit unterschreitet. Übertragen auf das 
Herz bedeutet dies, dass nach dem systolischen Klappenschluss der Mitralklappe 
das zum linken Vorhof strömende Blut durch seine Massenträgheit für einen 
massiven Unterdruck auf der dem Vorhof zugewandten Seite der Mitralklappe sorgt. 
Die Bewegungsenergie erfährt eine Umwandlung in andere Energieformen, wodurch 
es zu einer Änderung (dp) des statischen Druckes (p) kommt. Nach Joukowski gilt für 
die Druckänderung: 
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                                                    dwadp FF ××= ρ  
 
mit     = Druckänderung dp
 Fρ  = Dichte des Fluids 
   = Schallgeschwindigkeit des Fluids Fa
   = Geschwindigkeitsänderung dw
 
2. Wirbelkavitation:  
Diese entsteht kurz vor Klappenschluss im schmalen Spalt zwischen sich näherndem 
Schließkörper und Gehäuse. Die Flüssigkeit wird dabei quasi verdrängt und zu 
beiden Seiten der Klappe beschleunigt. Hierbei entstehen Turbulenzen mit Kernen 
geringen Druckes, welche die Bildung von Kavitationsblasen verursachen können, 
vgl [Hwang 1998]. 
3. Venturi Kavitation: 
Die Venturi Kavitation kann nach Klappenschluss entstehen. Hiernach liegt ein 
großer transvalvulärer Druckgradient zwischen dem systolischen Ventrikeldruck, der 
physiologisch bei ca. 120 mmHg liegt, und dem linken Herzvorhofdruck von ca. 
4mmHg vor, siehe [Schmidt Thews]. Durch Undichtigkeiten der mechanischen 
Klappe entwickelt sich ein sehr schneller Leckagestrom. Dieser könnte lokalisierte 
Niedrigdruckregionen gemäß dem Bernoulli-Prinzip erzeugen, siehe [Hwang 1998]. 
 
Die destruktive Gewalt „harter“ Kavitation auf unmittelbar benachbarte solide Ober-
flächen kann mikroskopisch in Form von Erosionen, also oberflächlicher Material-
abtragung, beobachtet werden. Diese Destruktionen, die auch als „Kavitationsfraß“ 
bezeichnet werden, sind unter anderem verantwortlich für die Zerstörung von Blut-
bestandteilen und des Klappenmaterials, was zu spontaner Dysfunktion der Klappe 
führen kann.  
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Die sogenannte „Jet-Theorie“ besagt, dass Kavitationsschäden durch einen feinen, 
hochbeschleunigten Flüssigkeitsstrahl verursacht werden, der sich bei einer 
Blasenimplosion in der Nähe einer festen Oberfläche ausbildet, siehe [Kutruff 1988]. 
Das Ausmaß der Schäden am Material hängt von Art und Intensität der Kavitation, 
aber auch von der jeweiligen Qualität des Klappenmaterials ab. Davon häufig 
betroffene Gebiete der Klappe liegen im Bereich des Schließkörperrandes und am 
Klappenring [Wieting et al 1990a], [Wieting et al 1990b]. 
2.2.4 Inhalt und Stabilität von Kavitationsblasen 
Gaskavitation führt zu gasgefüllten Hohlräumen im Wasser. Die teils makroskopisch 
sichtbaren Bläschen kollabieren ziemlich rasch. Rechnerisch ergibt sich eine 
Blasenstabilität von ca. 0,1 ms [Graf et al 1991]. Es ist allerdings nicht aus-
geschlossen, dass hiernach mikroskopisch kleine Blasenkerne persistieren. Es 
besteht theoretisch die Möglichkeit, dass diese Blasenkerne in Gebieten mit starken 
Druckschwankungen, wie sie an Herzklappen des linken Herzventrikels entstehen, 
durch Diffusion von Gas aus dem Fluid in das Bläschen gemäß einem Konzent-
rationsgefälle wachsen. Ein solches Phänomen erscheint umso wahrscheinlicher, je 
höher die Partialdrücke der im Fluid gelösten Gase sind, da das Konzent-
rationsgefälle zwischen Blasenkern oder Mikrobläschen und umgebenden Fluid 
steigt.  
Im Blut sowie im Wasser im allgemeinen sind im wesentlichen drei Sorten von Gas in 
aufsteigender Reihenfolge gelöst: Kohlendioxid, Sauerstoff sowie Stickstoff. Kohlen-
dioxid hat eine Löslichkeit von 0.5 ml/dl, Stickstoff von ca. 0.01 ml/dl bei gleichem 
Diffusionskoeffizienten von 10-5 cm2 /sec. Aufgrund seiner Löslichkeit diffundiert 
Kohlendioxid 50 mal schneller in einen Hohlraum im Fluid als Stickstoff, siehe auch 
[Harvey et al 1944]. Somit kommt dem Kohlendioxid bei Blasenbildung in kurz-
dauernden Wechseldruckfeldern, vor allem in Blut, eine große Bedeutung zu.  
In Gefäßabschnitten mit statischen Druckverhältnissen außerhalb des Herzens wäre 
eine Schrumpfung der entstanden Bläschen durch Rückdiffusion des Bläschengases 
ins Fluid denkbar. 
Der Einfluss der Fluidstruktur auf Phänomene wie die Kavitation wird durch die „seed 
theory“ theoretisch beschrieben. Demnach müssten Mikrobläschen ungelösten 
Gases oder Wasserdampfes im Fluid vorhanden sein, damit diese in die in Niedrig-
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druckgebieten entstehenden kavitationsbedingten Vakuumräume diffundieren 
könnten. Solide Partikel wie Staub oder auch Blutkörperchen sind für die Bildung und 
Stabilisierung von Kavitationsbläschen förderlich, vgl. [Bretschneider 1966]. 
 
2.3 Grundlagen der Messtechnik zur Erfassung von HITS 
2.3.1 Ultraschalltechnik 
Ultraschall wird technisch über einen Oszillator mit 1-20 MHz Schwingfrequenz an 
einer Keramikscheibe definierter Dicke erzeugt, deren piezoelektrischer Effekt aus-
genutzt wird. Diese ändert in Abhängigkeit von der angelegten Spannung ihre Ober-
fläche und sendet dabei Ultraschallwellen aus. Umgekehrt erzeugen derartige 
Scheiben zwischen den mit einer dünnen leitenden Schicht überzogenen Ober-
flächen eine elektrische Spannung, wenn sie durch ankommende Schallwellen 
mechanisch im Mikrometerbereich deformiert werden.  
Jede Struktur, z.B. die des menschlichen Organgewebes, besitzt einen typischen 
Schallwiderstand, der physikalisch als „Impedanz“ bezeichnet wird. Analog zu den 
optischen Gesetzen von Reflexion und Brechung kommt es auch beim Schall an den 
Grenzflächen zwischen zwei Impedanzen in Abhängigkeit von der Größe des Impe-
danzsprunges sowohl zu einer teilweisen Reflexion der Wellen, als auch zu einer 
Streuung durch Brechung des Schallstrahls. Reflexion tritt lediglich dann auf, wenn 
die Grenzfläche (weitgehend) senkrecht zur Schallachse steht und die Ausdehnung 
der reflektierenden Struktur wenigstens der Wellenlänge des Ultraschalls entspricht 
[Widder 1999].  
An schräg zum Schallstrahl verlaufenden Grenzflächen tritt eine diffuse, nach allen 
Seiten gerichtete Streuung ein, die im Vergleich zur Reflexion nur eine geringe 
Energie besitzt. Somit werden senkrecht zum Schallstrahl stehende Strukturen trotz 
gleicher Impedanz aufgrund von Reflexion wesentlich signalintensiver erscheinen als 
schräg verlaufende Strukturen, die lediglich zu diffuser Rückstreuung führen. 
 
Die Fähigkeit zwei Strukturen unterschiedlicher Impedanz größenmäßig voneinander 
diskriminieren zu können, wird durch die Auflösung beschrieben. Man unterscheidet 
eine axiale und eine laterale Auflösung. 
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Die in Schallrichtung bestehende Auflösung ist von der Länge des ausgesendeten 
Schallimpulses abhängig. Im Idealfall ist eine axiale Auflösung in der Größenordnung 
der Wellenlänge zu erreichen, die je nach verwendeter Sendefrequenz bei 0,2–1 mm 
liegt [Widder 1999]. 
Die laterale Auflösung hingegen ist nur im „Fokuspunkt“ maximal. Die Breite der 
lateralen Auflösung ist von der Sendefrequenz (Wellenlänge) und von der Geometrie 
des Schallwandlers abhängig. Je größer die geometrische Fläche des Schall-
wandlers ist, um so höher ist die laterale Auflösung im Fokuspunkt. Proportional zur 
Schallwandlerfläche entfernt sich der Fokuspunkt wiederum vom Schallwandler weg 
in die Tiefe. 
Durch Dämpfung werden Ultraschallsignale mit zunehmender Eindringtiefe im 
Gewebe exponentiell schwächer. Ursächlich hierfür sind Reflexions-, Streuungs- und 
Reibungsverluste. Durch Einsatz einer laufzeitabhängigen Verstärkung, der „time 
gain compensation“, wird der Effekt weitgehend ausgeglichen, so dass gleiche 
Strukturen aus unterschiedlichen Tiefen, zumindest theoretisch, zu gleichen Echo-
signalintensitäten führen. 
„Mit zunehmender elektronischer Verstärkung der Signale nehmen jedoch gleich-
zeitig auch die Rauschartefakte zu. Der Umfang der möglichen Verstärkung bis zum 
Auftreten von Rauschen wird als „Dynamik“ bezeichnet und in Dezibel (dB) ange-
geben“ [Widder 1999]. 
2.3.2 Doppler Effekt 
„Der Dopplereffekt, benannt nach dem Wiener Mathematiker Christian Doppler 
(1803–1852), beschreibt die Frequenzverschiebung, die bei einer Relativbewegung 
zwischen dem Sender und dem Empfänger einer Wellenfront - z.B. Licht und Schall - 
auftritt“ [Widder 1999]. Bei Bewegung zum Empfänger hin besitzt die Frequenz-
verschiebung positive Werte, bei Bewegung vom Empfänger weg entsprechend 
negative. 
Befindet sich in der Abstrahlrichtung des Schallsenders, z.B. ein von Blut durch-
strömtes Gefäß, so wird der von den Blutkörperchen zurückgestreute Schall eine 
geringfügig andere Frequenz besitzen als die ausgesendete. Da die Strömungs-
geschwindigkeit in Blutgefäßen annähernd parabolisch über den Querschnitt verteilt 
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ist, erhält man bei dopplersonographischer Beschallung nicht nur eine einzelne, 
sondern ein ganzes Spektrum verschiedener Frequenzen [Widder 1999]. 
Zusätzlich muss der Winkel zwischen der Achse des Schallstrahls und der Strö-
mungsachse des Blutgefäßes berücksichtigt werden. Entsprechend muss die Blut-
strömungsgeschwindigkeit in zwei Vektoren zerlegt werden: den in der Schallstrahl-
achse liegenden Anteil  axial, der für die Dopplerfrequenzverschiebung verantwort-
lich ist, sowie den senkrecht dazu verlaufenden Vektor 
v
r
v
r
 tangential, der keinen 
Beitrag für das Dopplerfrequenzspektrum leistet. Dies bedeutet, dass im Extremfall, 
bei senkrecht zum Blutgefäß gerichtetem Schallstrahl, keine Dopplerfrequenz-
verschiebung („ dopplershift“) gemessen werden kann.  
 
2.3.3 Interpretation und Dokumentation von Doppler Signalen 
Die Differenz zwischen ausgesendeter Frequenz und reflektiertem Frequenz-
spektrum liegt bei den verwendeten Ultraschallfrequenzen im akustisch hörbaren 
Bereich bis etwa 16 kHz. Sie kann daher mit Hilfe eines elektronischen Verstärkers 
auf einen Lautsprecher übertragen werden.  
In einem weiteren Schritt kann das Dopplerfrequenzspektrum in einen zur Schall-
sonde hin- und in einen von der Schallsonde wegführenden Anteil zerlegt werden. 
Geräte, die dieses leisten, messen bidirektional. 
Bei der Spektrumanalyse, einer zunehmend verwendeten Technik, wird das Doppler-
spektrum schließlich mittels Fourier–Analyse in seine einzelnen Frequenzen zerlegt 
und kontinuierlich, z.B. auf einem Bildschirm, dargestellt. 
Die gängigste Art der Spektrumdarstellung ist das „Frequenzzeitspektrum“, das den 
pulsatilen Verlauf der Dopplerfrequenzen über der Zeit anzeigt. Zum Schallstrahl hin 
und vom Schallstrahl weg verlaufende Komponenten werden gleichzeitig ober- und 
unterhalb der Nulllinie abgebildet. Die Häufigkeit des Auftretens der einzelnen Fre-
quenzkomponenten ist anhand verschiedener Farben erkennbar. Mit der Spektrum-
analyse können Absolutwerte für die Dopplerfrequenz in kHz gemessen werden. 
Dabei ist zu berücksichtigen, dass die Höhe dieser Werte nicht nur von der Blutfluss-
geschwindigkeit (flow), sondern auch von der Sendefrequenz f0 abhängt. 
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Die dargestellten Faktoren werden durch folgende, erweiterte Dopplerbeziehung zum 
Ausdruck gebracht: 
 
    ∆f ~ v * cos α * f0
 
mit    ∆f = Dopplerfrequenzverschiebung 
v = Strömungsgeschwindigkeit des schallreflektierenden Objekts 
f0 = Sendefrequenz (konstant) 
α = Einfallswinkel der Schallstrahlen zur Strömungsrichtung 
 
Somit ergibt sich theoretisch eine minimale Shiftfrequenz bei einem Schallwinkel von 
90° (cos 90° = 0) mit maximaler Schallintensität, während umgekehrt die maximale 
Dopplerfrequenz bei minimaler Intensität beim Einstrahl- Winkel von 0° (cos 0 = 1) zu 
finden ist. 
Ein Beschallungswinkel von etwa 45° ergibt rechnerisch ein optimales Verhältnis von 
Shiftfrequenz und Signalintensität (dB). 
2.3.4 Dopplersysteme 
Drei technisch und apparativ unterschiedliche Dopplerverfahren werden heute zur 
Diagnostik eingesetzt: 
• kontinuierlich emittierende (CW) und gepulste (PW) Dopplersysteme 
• Einkanal und Mehrkanal-Dopplersysteme 
• Eindimensionale und zweidimensionale Mehrkanal-Doppler-Verfahren. 
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(1)  kontinuierlich emittierende Dopplersonographie 
CW–Doppler (CW: continous wave) arbeiten mit zwei piezoelektronischen 
Elementen, von denen eines kontinuierlich sendet, während das zweite gleichzeitig 
die eintreffenden Echosignale empfängt. Die beiden Kristalle sind örtlich unmittelbar 
nebeneinander angeordnet. 
Die Vorteile der CW-Doppler-Technik liegen in der Möglichkeit, Strömungs-
geschwindigkeiten in (theoretisch) unbegrenzter Höhe richtig zu messen. Die Geräte 
sind einfach zu bauen und sind wenig störanfällig.  
Ein Nachteil ergibt sich daraus, dass Strömungssignale nicht einer bestimmten 
Untersuchungstiefe zugeordnet werden können. Alle in der Abstrahlrichtung gele-
genen Gefäße, Arterien und Venen, werden gleichzeitig erfasst und analysiert.  
Die CW-Technik findet daher überwiegend bei einfacheren Geräten mit Stiftsonde 
Anwendung, z.B. zur Diagnostik einer peripheren arteriellen Verschlusskrankheit, 
während die intrakranielle Dopplersonographie ausschließlich nach dem gepulsten 
Dopplerprinzip arbeitet [Widder 1999]. 
(2)  gepulste Dopplersonographie (PW-Doppler) 
Durch Veränderung des Intervalls zwischen Aussendung und Empfang des Ultra-
schallimpulses ist es möglich, entsprechend der Laufzeit des Ultraschalls im Ge-
webe, Signale aus unterschiedlichen Untersuchungstiefen zu erhalten.  
Die Größe des Informations- oder Messvolumens kann durch die Dauer des ausge-
sendeten Ultraschallimpulses variiert werden (s. Abb.2.2). Als Messvolumen (engl.: 
sample volume) wird die Ausdehnung des Fokus der Messung bezeichnet. Der zu 
untersuchende Gewebszylinder kann sowohl durch eine Veränderung des Intervalls 
zwischen Aussendung und Empfang des Ultraschallimpulses, als auch durch eine 
Veränderung der Größe des Messvolumens, spezifisch eingestellt werden. 
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Abbildung 2.2 : Graphische Darstellung des realen Messvolumens; Quelle: [Widder 1999] 
 
Aus physikalischen Gründen bricht die Empfindlichkeit des Messvolumens jedoch 
entlang der Schallachse nicht scharfkantig nach beiden Seiten hin ab, sondern zeigt 
einen relativ langsamen Abfall (Abb. 2.3). Das dreidimensionale tropfenförmige 
Messvolumen hat auch nach lateral hin eine gewisse Ausdehnung, so dass bei sehr 
hoch eingestellter Dopplerverstärkung parallel verlaufende Gefäße miterfasst werden 
können. 
Um eine eindeutige Tiefenzuordnung der Dopplersignale zu ermöglichen, kann ein 
neuer Ultraschallimpuls erst ausgesandt werden, wenn der vorausgegangene bereits 
empfangen wurde. Die Sendefrequenz oder auch Pulsrepititionsfrequenz (pulse 
repetitions frequency: PRF) der Ultraschallpulse ist also nach oben hin begrenzt. Die 
Höhe der maximal möglichen Pulsrepetitionsfrequenz ergibt sich aus der Unter-
suchungstiefe: je größer die Laufzeit des Ultraschallimpulses ist, desto später kann 
ein neuer Impuls ausgesandt werden. 
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Abbildung 2.3: Wiedergabe der Doppler Frequenzverschiebung in Abhängigkeit von der PRF; 
Quelle: [Widder 1999] 
 
Nach dem Nyquist–Theorem muss aber die PRF immer mindestens mehr als doppelt 
so hoch eingestellt sein wie die zu messende Dopplerfrequenz, damit diese richtig 
wiedergegeben werden kann. Denn nur zwei Abtastpunkte einer Schwingungskurve 
reichen nicht aus, um ihre Frequenz zu rekonstruieren (siehe Abbildung 2.3).  
Bei der Darstellung von Dopplerfrequenzen oberhalb der Nyquist-Grenze (PRF/2) tritt 
ein Alias-Effekt auf, der eine Umkehr der Strömungsrichtung vortäuscht. Dieser ist 
bei der Spektrumanalyse dadurch gekennzeichnet, dass Frequenzspitzen abge-
schnitten werden und im Frequenzband mit scheinbar entgegengesetzter Strömungs-
richtung wieder erscheinen, vgl. [Widder 1999]. 
(3)  gepulste Einkanal-Dopplersysteme 
Die zeitliche Verzögerung, mit der ein Signal empfangen wird, ist linear zum örtlichen 
Abstand der reflektierenden Grenzfläche zum Empfänger. Echos, die zu früh, also 
aus dem Nahbereich eingehen, sowie Echos, die zu spät, aus größeren Tiefen 
zurückkehren, werden eliminiert [Fendel, Sohn 1989]. 
Der Nachteil der Einkanal-Doppler-Technik liegt darin, dass ein Objekt nur an einer 
definierten Stelle detektiert wird. Eine Unterscheidung zwischen Messartefakt und 
echtem Embolus ist hierbei beinahe unmöglich, dass heißt die Spezifität der Ergeb-
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nisse ist im Vergleich zu einer Zweikanal-Doppleruntersuchung wesentlich 
schlechter.  
(4)  gepulste Mehrkanal-Dopplersysteme 
Die Mehrkanaltechnik erlaubt Messungen in verschiedenen Abschnitten des Gefäßes 
simultan in einem Untersuchungsgang. Ein embolisches Signal wird zeitlich versetzt 
aus zwei oder mehr Tiefen empfangen. Bei einem mechanischen Artefakt beispiels-
weise wird ein Signal zeitgleich in mehreren sample volumes gemessen. Bei einem 
Embolus dagegen wird das Signal zuerst im proximalen Gefäßabschnitt und danach 
entsprechend der Strömungsgeschwindigkeit zeitversetzt im nachfolgenden Gefäß-
abschnitt detektiert. 
(5)  zweidimensionale Doppler-Verfahren 
Beim zweidimensionalen Mehrkanal-Pulsdoppler-Verfahren sind verschiedene Mess-
volumina hintereinander angeordnet. Diese Technik soll gleichzeitig die Strömungs-
verhältnisse in einem größeren Gefäßabschnitt darstellen. Es werden für jedes kleine 
Messvolumen die Strömungsrichtung (in Bezug auf die Schallsonde) und eine 
mittlere Frequenzverschiebung aus den in der Zeiteinheit gemessenen Dopplerfre-
quenzen ermittelt und farbkodiert dargestellt. 
Das folgende Bild (Abbildung 2.4) zeigt die Rohdaten eines in zwei Tiefen zeitgleich 
abgenommenen Signals, das als mechanisch bedingtes Artefakt identifiziert wurde. 
 
Abbildung 2.4 : Dopplerspektrum und Rohdatensignal eines Artefakts 
 
Die Abbildung 2.5 zeigt das Beispiel eines Signals, das mit einem bestimmten „time 
delay“ zwischen zwei Tiefen gemessen wurde und als HITS identifiziert wurde. 
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Abbildung 2.5 : Dopplerspektrum und Rohdatensignal eines HITS 
 
2.4 Doppler Sonographie in der Klinik 
Unabhängig voneinander entdeckten Kato und Franklin (1961) in Washington, dass 
die Erythrozyten für die Erzeugung des Dopplersignals im Blut verantwortlich sind 
[Jünemann, Weiske 1991]. 
Die Methode zur Strömungsdetektion mittels Ultraschall wurde rasch weiterentwickelt 
und ist heute weit verbreitet in der klinischen Routine der angiologischen Diagnostik. 
Durch die Erfassung von Flussgeschwindigkeiten will der Untersuchende Aussagen 
über Perfusion und Gefäßmorphologie ableiten. 
Die transkranielle Dopplersonographie wurde zuerst durch Aaslid (1982) beschrieben 
als noninvasive Methode zur kontinuierlichen Überwachung von Flussgeschwindig-
keiten der großen Hirnbasisarterien. Diese Technik wurde unter anderem zur 
Erkennung von Patienten mit Verschlussprozessen intrakranieller Gefäße eingesetzt 
[Widder 1999]. 
Die transkranielle Dopplersonographie hat besonders in der neurologischen 
Angiologie-Diagnostik und Verlaufskontrolle, z.B. nach Apoplex, eine zunehmende 
Bedeutung gewonnen. Sie erlaubt direkte Aussagen über die Durchblutung, ist 
beliebig oft wiederholbar und ist, da noninvasiv, ohne Belastung und Risiko für den 
Patienten. 
In der Klinik benutzt man zur transkraniellen Messung eine Sonde mit 2 MHz. Sie hat 
zwar ein schlechteres Auflösungsvermögen im Vergleich zu Sonden mit 8 und 10 
MHz, die zur Beschallung oberflächlicher Gefäße benutzt werden, dafür aber dringt 
sie tiefer ins Gewebe ein. Eine Frequenz von 2 MHz eignet sich besonders gut, um 
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eine Struktur wie die Arteria cerebri media zu beschallen, die ca. 5 cm unter der 
Schädelkalotte liegt. 
 
Abbildung 2.6: Transtemporale Doppler-Sonographie der Arteria cerebri media [Aaslid 1982] 
 
Die relativ dünne Schädelkalotte im Bereich der Temporalschuppe (temporales 
Knochenfenster) ermöglicht die Beschallung der Arteria cerebri media, deren Blut-
strom direkt auf die Dopplersonde zuläuft. Die Abbildung 2.6 zeigt einen Frontal-
schnitt durch den Schädel, bei der die Dopplersonde auf die Arteria cerebri media 
gerichtet ist. Der Zylinder um die Arterie deutet das Dopplerfenster (sample volume) 
oder das Messvolumen des gepulsten Dopplers an. 
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3 Material und Methoden 
Nachfolgend werden der Versuchsstand sowie die eingesetzten Komponenten 
benannt und beschrieben. Des weiteren wird das in dieser Studie angewendete 
Verfahren zur Messung und Auswertung von HITS erläutert.  
3.1 Versuchsaufbau 
Die Abbildung 3.1 zeigt den experimentellen Versuchskreislauf ohne die MEDOS® 
Antriebseinheit und ohne die Dopplersonographiehardware. Es wurde ein 
geschlossenes Kreislaufsystem entwickelt, das sowohl physiologische als auch 
pathologische Kreislaufverhältnisse im oberen Grenzbereich realistisch simulieren 
kann. Zudem wird versucht, durch Einfachheit und Transparenz des Zyklus 
Fehlerquellen auf ein Minimum zu reduzieren. 
   
Oxygenator
Druckluftzufuhr
Aortenklappe
Ultraschallsonde
Fluidgefüllter 
Blutbeutel
Vorhofreservoir
Dreiwegehahn
LVAD
Testklappe in
Mitralposition
 
Abbildung 3.1: Photo des Versuchsstandes ohne Mess- und Steuergeräte 
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Der linke Ventrikel wird durch einen left ventricular assist device, LVAD, (MEDOS® , 
Germany) mit einem Schlagvolumen von 80 ml simuliert. Mittig auf die unbewegliche 
obere Membran des LVAD wird ein Dreiwege-Hahn mit Luer®-Lock-System 
eingelassen, um die ventrikulären Drücke im Betrieb messen zu können, aus denen 
schließlich das dP/dt max berechnet wird. 
Wie auf der schematischen Darstellung des Versuchsstandes in Abbildung 3.2 zu 
erkennen ist, werden die zu testenden Klappen jeweils in die Mitralposition 
eingebaut. 
         
 
Blutbeutel
Blutbeutel
Oxygenator Periph.Widerstand
Optionaler  
Bypass 
Testklappe in 
Mitralposition 
syn. Aortenklappe 
2 Mhz-Ultraschall Knochenscheibe aus 
LVAD 
P  Ventrikel 
Doppler Sonde Schweinekalotte(d=7mm)
 
Abbildung 3.2: Schematische Darstellung des Versuchsaufbaus 
 
Die Aortenklappe wird durch eine synthetische Taschenklappenprothese (MEDOS®) 
aus Polyurethan simuliert. Etwa 25 cm hinter der Aortenklappe ist über einen 
großlumigen Polyethylen-Schlauch (PE-Schlauch) ein um 90° gekrümmter 
Glaskörper angeschlossen. Darin ist die Dopplermesssonde in einem 45° Winkel zur 
Flussrichtung des Fluids stabil eingeklebt. Um ähnliche Schallbedingungen wie bei 
der realen Untersuchung am Menschen zu simulieren, wird eine 7mm dicke 
Knochenscheibe aus einer Schweinekalotte vor der Messsonde angebracht. Hinter 
der Dopplersondenvorrichtung ist im weiteren Verlauf des Kreislaufs ein 600 ml 
Blutbeutel (MEDOS®) angeschlossen. Dieser dient als Blasenfalle und 
Aortenkompliance. Er stellt gleichzeitig den höchsten Punkt des Versuchskreislaufes 
dar, und ist in der Höhe flexibel einstellbar an einem Stativ befestigt. Am oberen 
Ende des Blutbeutels ist ein Dreiwegehahn vorgesehen, über den mittels einer 
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Blasenspritze Gasblasen aus dem System entfernt werden können. Zur Simulation 
des peripheren Widerstands wird zwischen diesem und dem weiteren Blutbeutel eine 
manuell regulierbare Klemme angebracht. Eine Schlauchverbindung verbindet den 
Blutbeutel mit einem zweiten Blutbeutel, der vom Niveau her niedriger aufgehängt ist 
und als Vorhofreservoir und zweite Blasenfalle dient.  
In die Verbindung zwischen unterem Blutbeutel und Ventrikel wird eine 
Messkartusche eingebaut, welche die Gaspartialdrücke und die Temperatur des 
Fluids mit Hilfe des extrakorporalen Blutgas-Meßsystems CDITM 400 von 3MTM direkt 
vor der Testklappe misst. Das angeschlossene Messgerät zeigt die Werte des 
Sauerstoff- und Kohlendioxidpartialdrucks, sowie die des Fluid pH-Wertes an. Über 
eine integrierte Temperaturmesssonde kann die aktuelle Temperatur des Fluids 
abgelesen werden. 
Eine kombinierte Oxygenator/Wärmetauscher-Einheit (MODULE 4000 MIDIFLOW, 
DIDECO®) wird parallel zu den beiden Blutbeuteln geschaltet. Diese wird zum 
Erwärmen des Fluids auf eine physiologische Temperatur von ca. 37°C und zur 
Begasung mit CO2 gebraucht. Wie auf der schematischen Darstellung des 
Versuchsstandes in Abbildung 3.2 zu erkennen ist, kann diese während der 
Aufzeichnungsphase der HITS-Messung abgeklemmt werden, ohne den 
Versuchskreislauf zu unterbrechen. 
Die einzelnen Schlauchverbindungen werden mit Kunststoffschlauchschellen 
befestigt und zusätzlich mit Isopren–Dichtmasse abgedichtet. Das Kreislaufsystem ist 
nahezu vollständig transparent, um eingebrachte Bläschen beim Befüllvorgang zu 
erkennen. Zudem können während der Versuchsphasen mögliche neu entstehende 
Gasbläschen beobachtet werden. 
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3.2 Material 
Im folgenden Abschnitt werden die verwendeten Geräte und Materialen vorgestellt 
und genauer beschrieben. 
3.2.1 Fluid 
Bei der Herstellung des Fluids werden Glycerin und Aqua bidestillata 
(Mischungsverhältnis: 56 % Glycerin, 44% Aqua bidest.) zusammengegeben und gut 
vermischt, um ein Fluid mit gleicher gemessener Viskosität wie Blut zu erhalten. 
Schwebeanteile im Glycerin werden zuvor mit einem 40 µm Filter (D733, MICRO 40 
paediatric arterial Filter von DIDECO®) entfernt. 
Hiernach erfolgt eine einstündige Entgasung des Fluids bei Unterdruck mit Hilfe einer 
Vakuumpumpe. Dabei werden die durch den Mischvorgang ins Fluid eingebrachten 
makroskopischen Gasbläschen eliminiert. 
Die Prozedur zur Herstellung und Temperierung des verwendeten Fluids und zur 
Befüllung des Messstandes erfolgten zu jeder Messung streng nach dem gleichen 
Schema, so dass jeweils gleiche Ausgangsbedingungen vorlagen. 
3.2.2 Herzklappenprothesen 
Als Herzklappen werden in die Mitralposition die folgenden Prototypen mit jeweils 27 
mm ∅ eingebaut:  
• St. Jude Medical, Bioprothese mit 3 Segeln, (SJB), 
• St. Jude Medical, mechanische Herzklappe mit 2 Flügeln, (SJM),  
• Edwards-Duromedics, mechanische Herzklappe mit 2 Flügeln, (ED), 
• Sorin, mechanische Herzklappe mit 2 Flügeln (SO) 
• Medtronic Hall, mechanische Herzklappe mit einem runden Schließkörper, 
(MH). 
Die Nahtringe der Klappen werden zur besseren Passgenauigkeit in das Einlassprofil 
des Ventrikels entfernt und durch abdichtende individuell angepasste Kunststoffringe 
ersetzt. Zusätzlich wird der Klappenring mit Teflonband bzw. mit Kunststoffmasse 
abgedichtet. 
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3.2.3 Ventrikel 
Es wird ein VAD IV (1987 , MEDOS®) mit 80 ml Volumen, wie in der Abbildung 3.3 
gezeigt, eingesetzt. 
 
Abbildung 3.3: Ventrikel VAD IV (1987, MEDOS®) 
 
Der Ventrikel ist so gestaltet, dass linksseitig (von oben gesehen) mechanische 
sowie biologische Herzklappenprothesen mit 27mm Durchmesser ohne Nahtring 
passgenau und luftdicht eingesetzt werden können. Rechtsseitig befindet sich der 
Auslass des Ventrikels. Hier wird ein anatomisch geformter Prototyp einer 
vollsynthetischen aortalen Taschenklappe eingesetzt, wie sie in heutigen modernen 
VAD eingebaut wird. 
Die untere Membran des VAD ist beweglich und wird über einen normierten 
Druckluftschlauch über das MEDOS® Treiberaggregat angetrieben. 
Die unbewegliche obere Membran des Ventrikels wird durch einen kurzen, mit Silikon 
abgedichteten Stutzen, sowie mit einem Dreiwegehahn zur intraventrikulären 
Druckmessung modifiziert.  
3.2.4 MEDOS® Treiberaggregat 
Die Abbildung 3.4 zeigt das verwendete Treiberaggregat der Firma MEDOS®. An der 
Bedienerkonsole werden die Parameter zu erreichender systolischer und 
diastolischer Druck (ventrikulär), die Systolendauer (Tsys), sowie die Pulsfrequenz 
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zum Betrieb des Versuchsstandes eingestellt und kontrolliert. Eine differenzierte 
Beschreibung der verwendeten Parameter erfolgt in Abschnitt 3.3.1. 
 
                                     
Abbildung 3.4: MEDOS® Treiberaggregat 
 
3.2.5 Extrakorporales Blutgas- und Temperaturmessgerät  
Das extrakorporale Blutgas-Meßsystem CDITM 400 von 3MTM , wie es auch in der 
Klinik, z.B. der Herz-Thorax Chirurgie, eingesetzt wird, ist für die Messung von Blut 
ausgelegt. Laut Herstellerangaben sind jedoch auch qualitative Aussagen über das 
verwendete Wasser-Glyceringemisch möglich. 
Gemessen wird über Kartuschen, die direkt und luftdicht in den Blut- bzw. 
Versuchskreislauf eingefügt werden. Diese enthalten einseitig permeable 
Membranen mit fluoreszierenden Chemikalien, welche Licht in Abhängigkeit von der 
lokalen Konzentration der zu messenden Flüssigkeit an O2 , CO2 und H+ -Ionen 
emittiert. Über eine daran luftdicht angeschlossene Glasfieberoptik werden die 
fluoreszierenden Chemikalien mit Lichtimpulsen angeregt. Gleichzeitig werden die 
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emittierten Lichtreflexe zum Konverter bzw. zum Messrechner geschickt, 
ausgewertet und digital angezeigt. 
3.2.6 Doppler-Hardware und Software zur Messung von HITS 
Zur Detektion und Auswertung der HITS wird die gleiche Hardware und Software wie 
in klinischen Studien eingesetzt, damit die in vitro gemessenen Signale mit den 
klinischen im Rohdatenmodus verglichen werden können. 
Für die HITS Messung wird ein Mehrkanal Ultraschall-Doppler-Messgerät (Multi-
Dop® X-4, DWL, Germany) verwendet mit TCD- Emboli Detektionssoftware Version 
8.00t. Weiterhin wird eine mit 2 MHz gepulste Ultraschallmesssonde eingesetzt, die 
in zwei variablen Tiefen bidirektional misst. Hierdurch werden Sensitivität, aber vor 
allem auch die Spezifität der HITS Identifikation, im Vergleich zum Einkanalverfahren 
früherer Studien erhöht. Potentielle Artefakte des benutzten Versuchsaufbaus 
können somit eindeutig identifiziert werden. Für die Versuchsreihen werden zwei 
Messtiefen in 47 und 52 mm Entfernung zur Sonde eingestellt.  
Weiterhin wird eine konstante Einstrahlleistung von 34 mW/cm² gewählt. Dieser 
Parameter wurde experimentell dahingehend optimiert, eine hohe Detektions-
empfindlichkeit einerseits, bei möglichst weitem dynamischen Messbereich (> 30 dB) 
ohne Aliasing anderseits, zu gewährleisten. Die Parameter der Dopplermesstechnik 
werden unter Berücksichtigung des klinischen Konsensus (siehe [Ringelstein et al 
1998) eingestellt. 
Das temporale Fenster der menschlichen Schädelkalotte wird durch ein 7 mm dickes 
Knochenstück einer Schweinekalotte, die von ihrer Dichte und Struktur her der 
menschlichen sehr ähnlich ist, realistisch simuliert. 
Um eine optimale Dopplersignalintensität zu erreichen, wird die Ultraschallsonde in 
einem 45° Winkel zur simulierten aortalen Ausflussbahn mit direktem Kontakt zur 
Schweinekalotte fest eingeklebt. Hiermit soll ein großer Teil mechanisch bedingter 
Messartefakte, wie sie bei Untersuchungen am Patienten entstehen, vermieden 
werden.  
Der Detektionslevel, bei dem embolische Signale softwareseitig aufgezeichnet 
werden, wird auf 4 dB über Hintergrundrauschen eingestellt. Allerdings werden 
aufgrund fehlender fester Blutbestanteile im verwendeten Fluid, wie z.B. 
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Blutkörperchen, auch kleinere Signale registriert, die in vivo unterhalb des 
Pulsrauschens liegen würden. 
Die folgende Tabelle 3.1 fasst die oben beschriebenen vorgenommenen 
Einstellungen im Messprogramm zusammen. 
 
Sondenfrequenz 2 MHz
POWER (Einstrahlleistung) 34 mW/cm²
Detect-Level 4 dB
1. Samplevolumedepth 47 mm
2. Samplevolumedepth 52 mm
Samplevolume 5 mm
Hipass- Filter (default) 100Hz
Lowpass- Filter (default) 80 kHz
Tabelle 3.1 :Übersicht der Einstellungen im TCD8 Messprogramm 
 
3.3 Methoden 
In diesem Abschnitt wird beschrieben, wie die Kennlinien des Versuchsstandes 
ermittelt wurden. Weiterhin werden die benutzten Protokolle zu den einzelnen 
Messreihen sowie die Auswertung der HITS-Messungen erläutert. 
3.3.1 Ermittlung des maximalen Ventrikeldruckanstiegs dP/dtmax
Als Arbeitshypothese wird eine Abhängigkeit der HITS von Kavitationsprozessen an 
der jeweiligen Testklappe in Mitralposition angenommen. „Cavitation tresholds“ 
wurden in einer früheren Arbeit von [Graf et al 1990] am Helmholtz-Institut Aachen 
unter anderem für die hier verwendeten mechanischen Herzklappen bestimmt. Als 
Bezugsparameter wurde das jeweilige dP/dtmax  angegeben, ab dem die jeweilige 
Klappe Zeichen der Kavitation zeigte.  
Für die HITS Messreihen sollen die Werte des maximalen ventrikulären 
Druckanstiegs so eingestellt werden können, dass diese auf Höhe oder oberhalb der 
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jeweiligen „Cavitation tresholds“ liegen, z.B. 1375 mmg/s für die MH, 2250 mmHg/s 
für die ED und 2875 mmHg/s für die SJM. 
Um den Ventrikeldruckanstieg zu beeinflussen, wird zunächst mit verschiedenen 
Einstellungen experimentiert. Die Pulsfrequenz soll konstant bei 70 Schlägen pro 
Minute gehalten werden, da diese zum einen mitten im physiologischen 
Herzfrequenzbereich für den Sinusrhythmus von 60-80 Schlägen pro Minute liegt. 
Zum anderen wurde diese Pulsfrequenz bereits in diversen anderen in vitro Studien 
an mechanischen Herzklappen benutzt (siehe [Graf et al 1990]). 
An den Dreiwegehahn des VAD wird ein Druckabnehmer (Cobe, Disposable Trans-
ducer, Lakewood, CO, USA) angeschlossen. Über einen Messverstärker werden die 
Signale einem Oszillator zugeführt. Dieser wird über ein Hydrophon, welches über 
der Mitralklappe platziert wird, getriggert. Die gemessene Druckanstiegskurve wird 
linear interpoliert und deren Steigung gemessen. 
Nachdem günstige Einstellwerte für den diastolischen Druck (Pdias) und die Systolen-
Dauer (Tsys) experimentell ermittelt worden sind, kann allein durch das Variieren der 
systolischen Druckeinstellung das gewünschte dP/dtmax erreicht werden. Die 
Messung des dP/dtmax ergibt in Abhängigkeit vom an der Konsole des Treiber-
Aggregats eingestellten systolischen Druck folgende Werte gemäß Tabelle 3.2: 
 
maximaler 
Ventrikeldruckanstieg 
niedriges dP/dtmax
2400 mmHg/s
mittleres dP/dtmax
2800 mmHg/s
hohes dP/dtmax
3300 mmHg/s
Psys (systol. Druck) 100 mmHg 115 mmHg 135 mmHG
Pdias (diastol. Druck) -2 mmHg -2 mmHg -2 mmHg
Tsys  (Systolen Dauer) 0,29 s 0,29 s 0,29 s
Puls 70 /min 70 /min 70 /min
Tabelle 3.2: Übersicht über die Versuchseinstellungen an der MEDOS®-Bediener-Konsole 
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3.3.2 Messung des Flows 
Neben der dP/dtmax -Messung wird zeitgleich eine Messung des Flows durchgeführt. 
Hierzu wird die Messsonde des Flowmeter (Ulraschallflowmeter T106) in einem 
Abstand von ca. 7 cm hinter der Aortenklappe in den Kreislauf integriert. Die 
abgelesenen Werte werden gemittelt und gemäß einer gerätespezifischen 
Kalibrierkurve korrigiert. 
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Abbildung 3.5: Flowmesskurve in Abhängigkeit vom systolischen Druck 
 
3.3.3 Messung des „arteriellen“ Mitteldrucks 
Hierfür wird der Druckabnehmer an einem Luer® -Lock-Adapter, etwa 5 cm hinter der 
Aortenklappe eingebaut. Die abgenommenen Drücke werden mit einem Messrechner 
ausgewertet. Die gemessenen Drücke lagen innerhalb der Grenzwerte 
physiologischer Drücke, wobei im Kreislaufmodell der simulierte periphere 
Widerstand sehr gering gehalten wurde. 
 
3.3.4 Messung des simulierten venösen Vorhofdrucks 
Hierzu wird ein Luer-Lock-Adapter ca. 5 cm vor der Mitralklappe eingebaut. Auch hier 
wird der Druck über einen Druckabnehmer abgenommen und mit einem 
Messrechner ausgewertet. Die so ermittelten Drücke lagen im oberen 
Grenzwertbereich für links atriale Drücke. 
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3.3.5 Versuchsdurchführung 
Zum Einbau jeder einzelnen Testklappe muss der Versuchskreislauf eröffnet werden. 
Das Kreislaufsystem wird hiernach unter ständiger sorgfältiger Entfernung aller 
entstehenden Blasen langsam mit einer definierten Menge von 2 Liter Fluid gefüllt. 
Danach ruht der Versuchstand ca. 24 h lang. Gasblasen die beim Füllvorgang ins 
System gelangt sind, sammeln sich in den Blutbeuteln und werden vor 
Inbetriebnahme des Kreislaufs entfernt. Zu Beginn der jeweiligen Messung sind somit 
alle makroskopisch sichtbaren Bläschen mittels Blasenspritze entfernt worden. 
Der Kreislauf wird bei niedrigsten Einstellungen für den systolischen Druck (50 
mmHg) am MEDOS®-System zunächst ohne HITS-Messung in Betrieb genommen, 
wobei über den Wärmetauscher des Oxygenators das Fluid auf eine Temperatur von 
ca. 37°C gebracht wird. Eine Stunde nach Inbetriebnahme des Kreislaufs werden die 
Messungen aufgezeichnet.  
In klinischen Studien werden Untersuchungsumfänge von 20 Minuten bis zu einer 
Stunde je nach Toleranz des Patienten absolviert. Die angestrebte Dauer der HITS –
Messungen dieser Arbeit liegt bei 10 Minuten. Sie wird allerdings letztendlich durch 
die verfügbare Dopplerhardware limitiert, da der verfügbare Festplattenspeicher sehr 
begrenzt ist. Werden viele Signale detektiert, kann die Messdauer auch unter 10 
Minuten liegen. 
Auf diese Weise werden die in Abschnitt 3.2.2 vorgestellten Herzklappenprothesen 
untersucht. 
Um eine mögliche Abhängigkeit gemessener HITS-Raten vom Kohlendioxid-
partialdruck im Fluid nachzuweisen, wird eine weitere Versuchsreihe durchgeführt. 
Dabei wird die mechanische Herzklappenprothese von Sorin unter den oben 
dargestellten Bedingungen, jedoch mit einem erhöhten Kohlendioxidpartialdruck im 
Fluid, getestet. Dazu wird das Fluid einmalig über den Oxygenator 30 s lang mit 
einem Druck von zwei bar mit reinem Kohlendioxid begast. Die extrakorporale 
Blutgasmesseinheit ermittelte online einen rein qualitativ aufzufassenden Partialdruck 
für Kohlendioxid von ca. 250 mmHg. Die Versuche mit Kohlendioxid begastem Fluid 
wurden nur mit der mechanischen Zweiflügelklappe von Sorin durchgeführt. 
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3.3.6 HITS-Identifikation 
Durch multiple klinische Studien nach Entdeckung der HITS haben sich bestimmte 
allgemeingültige Charakteristika von HITS herauskristallisiert, die gemäß Consensus 
Committee of Ninth international Cereberal Haemodynamics Symposium 1995 
[Symposium 1995] definiert wurden und international anerkannt sind.  
Danach wird ein von der TCD Software aufgezeichnetes Signal als ein high intensity 
transient signal (HITS) gewertet, wenn die folgenden Bedingungen eingehalten bzw. 
erfüllt werden: 
• Signaldauer kürzer als 300 ms,  
• Signalintensität mindestens 4 dB über Hintergrundrauschen, 
• unidirektionale Abbildung im Zweikanal-Dopplerspektrum, 
• eine Zeitverzögerung zwischen dem Signal des zur Flussrichtung proximalen 
Samplevolume und dem distalen Samplevolume, die zur abgeleiteten 
Flussgeschwindigkeit plausibel ist. 
Die Auswertung der von der TCD Software aufgezeichneten Signale erfolgt offline. 
Hierzu werden einerseits akustische Informationen, vor allem aber die 
Rohdatendarstellung sowie die graphische Dopplerspektrumdarstellung 
herangezogen.  
Es werden keine von klinischen Studien abweichende Identifikationsmethoden 
angewandt, damit ein Vergleich der Resultate zu Vorstudien klinischer oder 
experimenteller Art möglich ist. Aus diesem Grund fließt die von der Software 
geleistete Emboluserkennung nicht in die Auswertung mit ein, da der 
zugrundeliegende Auswertungsalgorithmus nicht bekannt ist. Zudem zeigen klinische 
Studien, die mit der ähnlichen Software TCD-8 MDX, Version 8.00 K arbeiten, keine 
zufriedenstellende Spezifität der automatischen Emboluserkennung [Droste et al 
1997]. 
Die als „MES Shower“ bezeichnete massive Häufung von embolischen Signalen 
wird, wie bei klinischen Studien, bei der vergleichenden Auswertung ausgeschlossen, 
da eine sinnvolle quantitative Bewertung nicht sinnvoll erscheint [Georgiadis et al 
1998].  
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4  Ergebnisse 
4.1 Darstellung der gemessenen Signale 
4.1.1 Beispiele für HITS 
Die folgende Grafik, Abbildung 4.1, zeigt eine Hardcopy aus einer laufenden HITS-
Messung mit TCD 8 Embolidetektionssoftware Version 8.0 t. Das dargestellte 
Rohdatensignal erfüllt typische Bedingungen eines HITS. 
 
 
Abbildung 4.1: Aufzeichnung eines HITS 
 
Die Rohdatensignale zeigen ein „time-delay“, also einen zeitlichen Versatz, von ca. 
13 ms. Das gemessene Objekt ist unidirectional ableitbar, dass heißt in 
Stromrichtung des Fluids auf die Sonde zulaufend und hat in beiden gemessenen 
Tiefen eine annähernd gleiche zeitliche Signaldauer von ca. 25 ms.  
Die Dopplerspektren sind links für jede Tiefe (52 und 47mm) dargestellt. Die hier 
angezeigte maximale relative Signalintensität des Hintergrundrauschens beträgt 42 
dB, der Intensitätsanstieg 35 dB. Das Hintergrundrauschen wiederum ist sehr gering, 
da im verwendeten Kreislauffluid keine reflektierenden Partikel, wie z.B. 
Blutkörperchen, enthalten sind. Deshalb fehlt das bei der Untersuchung am 
Patienten typische pulswellenförmige Hintergrundrauschen. Die linksseitige 
Farbgrafik zeigt noch ein zweites, linienförmiges, in beiden Tiefen zeitgleich 
abgeleitetes Signal, das dem Rohdatensatz nicht eindeutig entnommen werden 
kann. Dieses wird als Artefakt gewertet. 
 
 
 31  
4 Ergebnisse   
 
Abbildung 4.2: Aufzeichnung eines HITS 
 
Die Abbildung 4.2 zeigt ein klassisches HITS. Es wird in beiden Messtiefen ein gleich 
langes (20ms), intenses, unidirektionales Signal abgeleitet mit einem 
Intensitätsanstieg von 33 dB und einem zeitlichen Versatz von ca.10 ms zwischen 
beiden Messtiefen. Die dazugehörige Grafik links zeigt eine undirektionale, diskrete 
Signalintensitätserhöhung des Hintergrundrauschens von 40 dB. Die 
Geschwindigkeit des Embolus beträgt abgelesen V = 50 cm/s. Bei der 
Geschwindigkeit benötigt der Embolus 10 ms um 5 mm zurückzulegen. Das aus dem 
Rohdatensignal ermittelte time delay beträgt ziemlich genau 10 ms.    
 
 
Abbildung 4.3: „MES Shower“ 
 
Die Abbildung 4.3 zeigt ein Beispiel für das in der Literatur als „MES Shower“ 
beschriebene Phänomen eines zeitgleichen Auftretens multipler Emboli. Einzelne 
HITS sind hierbei nicht eindeutig abgrenzbar. Bei der Auswertung der Messreihen 
wird das Auftreten solcher Signalformen entsprechend beschrieben. In dieser Studie 
weisen solche Signale auf eine massive Häufung von Mikrogasbläschen hin, wie sie 
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z.B. bei der Messreihe mit der Sorin Zweiflügelklappe und mit Kohlendioxid 
begastem Fluid auftraten. Hierbei traten sogar kleine sichtbare Gasbläschen auf. 
4.1.2 Beispiele für Artefakte 
Trotz fester Einbauweise der Dopplersonde werden Signalmuster detektiert, welche 
die für HITS typischen Bedingungen nicht erfüllen und obendrein synchron zum 
Klappenschluss auftreten. Diese werden als mechanisch bedingte Artefakte 
identifiziert, am ehesten ausgelöst durch Schwingungen des Kreislaufsystems bei 
Schluss der mechanischen Testklappe. 
 
Abbildung 4.4: Aufzeichnung eines Klappenschlussartefaktes 
 
Die Abbildung 4.4 stellt ein sehr kurzes, nicht unidirectionales Signal dar, das 
zeitgleich in zwei unterschiedlichen Tiefen gemessen wird. Dieses Signal wurde 
während einer Messung mit der mechanischen Zweiflügelklappe von Sorin® 
synchron zum Klappenschlag aufgenommen. 
 
Abbildung 4.5: Aufzeichnung eines Artefaktes 
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Das in Abbildung 4.5 dargestellte Signal ist quantitativ nur in einer Tiefe messbar und 
4ms kurz. Es wird als Artefakt klassifiziert.  
 
 
Abbildung 4.6: Aufzeichnung eines Artefaktes 
 
Die Abbildung 4.6 zeigt ein Signal, welches nur in einer Tiefe ableitbar ist. Dieses 
liegt, wie in der rechten Grafik verdeutlicht wird, im negativen 
Geschwindigkeitsbereich, d.h. es bewegt sich von der Messsonde weg 
entgegengesetzt zur Strömungsrichtung. Auch dieses Signal wird als Artefakt 
gewertet, obwohl Signaldynamik und –dauer HITS typisch anmuten. Neben einer 
Datentransmissionsstörung kommt hier als Ursache auch eine Turbulenz im distalen 
Messbereich in Frage, die das Messobjekt am Rande des Detektionsvolumens 
rotieren lässt.  
Andere als Artefakte identifizierte Signalaufzeichnungen finden ihre Ursache 
möglicherweise in Störeinflüssen des Stromnetzes. Schließlich sind 
„Wackelkontakte“ der Signalübertragung per Drahtleiter nicht sicher auszuschließen. 
In vielen Fällen zeichnete das Embolidetektionsprogramm ein Ereignis auf, ohne 
dass ein spezielles Signal abgrenzbar war. Dies ist durch die sehr niedrig gewählte 
Embolidetektionsschwelle von 4dB über Hintergrund bedingt. Bei dem verwendeten 
partikelfreien Fluid lag das Hintergrundrauschen entsprechend sehr niedrig, so dass 
kleinste Störeinflüsse bereits zu einer Signalaufzeichnung führten. Dies wiederum 
treibt die von der Software insgesamt aufgezeichneten Signalzahlen in die Höhe. 
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4.2 Exemplarische Messverläufe 
4.2.1 Edwards Duromedics, mechanische Zweiflügelklappe 
Abbildung 4.7: Messverlauf der Edwards Duromedics bei niedrigem dP/dtmax 
 
Die Abbildung 4.7 zeigt die Signalzahlen der Edwards Duromedics Zweiflügelklappe 
mit unbegastem Fluid und einem maximalen intraventrikulären Druckanstieg von 
2400 mmHg/s. Die abgestuften Balken zeigen die vom Embolidetektionsprogramm 
pro Minute aufgezeichneten Signale. Die schraffierten Balken zeigen die hieraus vom 
Untersucher gemäß Konsensus identifizierten HITS dieser Messreihe. 
Die Rate der HITS beträgt 7,8 ± 4,2 /min. Die mittlere Anzahl der insgesamt 
Abbildung 4.8: Messverlauf Edwards Duromedics bei mittle
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Bei Messungen mit einem dP/dtmax von 2800 mmHg/s wurden durchschnittlich 51,9 ± 
ei dieser Messung (Abbildung 4.9) wurde eine HITS-Rate von durchschnittlich 60,5 
12 HITS/min gemessen. Die mittlere Anzahl insgesamt aufgezeichneter Signale liegt 
bei 225,7 ± 10,4 /min.  
 
Edwards-Duromedics bei 3300 mmHg/s
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Abbildung 4.9: Messverlauf der Edwards Duromedics bei hohem dP/dtmax 
 
B
± 22/min gemessen. Die mittlere Anzahl insgesamt aufgezeichneter Signale liegt bei 
206,8 ± 6,3/min. Bei mangelndem Speicherplatz wurde die Messdauer und damit das 
Datenaufkommen reduziert. Es sind im Verlauf eher zufällige Schwankungen der 
identifizierten HITS Zahlen zu erkennen, die keinen eindeutigen Trend erkennen 
lassen. 
Edwards Duromedics HITS ~ dp/dt
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Abbildung 4.10: Darstellung der HITS Raten in Abhängigkeit vom dP/dtmax 
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Der Messverlauf der mechanischen Edwards Duromedics Zweiflügelklappe zeigt, 
dass eine nicht lineare Korrelation zwischen ermittelten HITS-Raten und dem 
Ventrikel dP/dtmax besteht (Abbildung 4.10). Ein deutlicher Sprung der HITS –Raten 
um das 6,7 fache ist vor allem bei einer Steigerung des Ventrikel dP/dtmax von 2400 
mmHg/s auf 2800 mmHg/s zu verzeichnen. Dagegen steigen die HITS/min bei einer 
Erhöhung des Ventrikel dP/dtmax von 2800 mmHg/s auf 3300 mmHg/s nur um 
durchschnittlich ca. 17 %.  
Abbildung 4.11: Messverlauf der Edwards Duromedics bei wechselndem dP/dtmax 
 
Die Abbildung 4.11 zeigt die gemessenen HITS eines Messversuchs mit der 
mechanischen Edwards Duromedics Zweiflügelklappe, bei dem ab der 11. 
Messminute das dP/dtmax versuchsweise von 2400 mmHg/s auf Werte deutlich über 
3300 mmHg/s gesteigert wurde. Während anfänglich relativ konstante HITS Zahlen 
registriert werden, steigen diese in der 11. Messminute unverzüglich an. In der 13. 
bis 15. Messminute sind die Signalaufzeichnungen nicht quantifizierbar, da „MES-
Shower“ eintraten, doch zeigen die identifizierten HITS Zahlen der 11. und 12. 
Messminute bereits einen deutlichen Anstieg an. Zu Beginn der 16. Messminute wird 
das anfängliche dP/dtmax von 2400 mmHg/s eingestellt. Die gemessenen HITS Raten 
reduzieren sich annähernd auf den Ausgangslevel. Leider war hier eine längere 
Messung aufgrund der erschöpften Datenspeicherkapazität der Doppler Hardware 
nicht möglich.   
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4.2.2 Medtronic Hall, mechanische Einflügelklappe 
Abbildung 4.12: Messverlauf der Medtronic Hall bei niedrigem dP/dtmax 
 
Bei niedrigem dP/dt max von 2400 mmHg/s wurde eine Rate von 20,3 ± 3,9 HITS/min 
identifiziert und eine Gesamtsignalrate von 195,2 ± 7 Signale/min aufgezeichnet. 
Zwar schwanken die Raten von Minute zu Minute etwas, doch zeigt sich auch hier 
ein relativ konstantes Auftreten der HITS. 
 
Abbildung 4.13: Messverlauf der Medtronic Hall bei mittlerem dP/dtmax 
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Bei einem dP/dtmax von 2800 mmHg/s treten durchschnittlich 52,6 ± 8,1 HITS/min 
auf. Es werden 269,6 ± 3,7 Signale/min gemessen (Abbildung 4.13). 
Abbildung 4.14: Messverlauf der Medtronic Hall bei hohem dP/dtmax 
Bei der Messung deren Ergebnisse in Abbildung 4.14 dargestellt sind, wurde eine 
durchschnittliche Rate von 66,1 ± 7 HITS/min ermittelt. Die Gesamtsignalzahl liegt im 
Mittel bei 221,2 ± 5,6 Signale/min.  
 
Abbildung 4.15: Darstellung der HITS Raten in Abhängigkeit vom dP/dtmax 
 
Die abschließende Übersicht, in Abbildung 4.15, veranschaulicht die Abhängigkeit 
der HITS vom intraventrikulären Druckanstieg. Es zeigt sich zunächst eine 
Steigerung um das 2,5 fache. Eine weitere Steigerung um etwa 25% wird von der 
mittleren Einstellung zur maximalen erreicht.  
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4.2.3 St. Jude Medical, mechanische Zweiflügelklappe 
 
Abbildung 4.16: Messverlauf der St. Jude Medical bei niedrigem dP/dtmax 
 
Bei den Messläufen mit der St. Jude Medical Zweiflügelklappe bei einem dP/dtmax 
von 2400 mmHg/s wird im Mittel eine Rate von 0,9 ± 1,2 HITS/min gemessen. Die 
insgesamt registrierten Signale liegen durchschnittlich bei 20,3 ± 7,3 Signale/min 
(siehe Abbildung 4.16). 
 
Abbildung 4.17: Messverlauf der St. Jude Medical bei mittlerem dP/dtmax 
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Bei einem dP/dtmax von 2800 mmHg/s wird im Mittel eine Rate von 9,3 ± 4,9 
HITS/min gemessen. Die insgesamt registrierten Signale liegen durchschnittlich bei 
116,9 ± 9,4 Signale/min (siehe Abbildung 4.17). 
 
bbildung 4.18: Messverlauf der St. Jude Medical bei hohem dP/dtmax 
ei den Messläufen mit der St. Jude Medical bei hohem dP/dtmax von 3300 mmHg/s 
 
A
 
B
wird im Mittel eine Rate von 22,2 ± 5,7 HITS/min gemessen. Die insgesamt 
registrierten Signale liegen durchschnittlich bei 127,6 ± 11 Signale/min (siehe 
Abbildung 4.18) 
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Abbildung 4.19: Darstellung der HITS Raten in Abhängigkeit vom dP/dtmax 
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Die abschließende Übersicht, in Abbildung 4.19, zeigt die Abhängigkeit der HITS 
vom dP/dtmax. Im ersten Schritt ist eine Steigerung um das 10,3 fache festzustellen. 
Von der mittleren Einstellung zur maximalen wird eine weitere Steigerung um das 2,4 
fache erreicht. 
4.2.4 Sorin, mechanische Zweiflügelklappe 
Abbildung 4.20: Messverlauf der Sorin bei niedrigem dP/dtmax 
 
Bei den Messungen mit der Sorin Zweiflügelklappe bei niedrigem dP/dtmax von 2400 
mmHg/s wurde im Mittel eine Rate von 16,1 ± 2,8 HITS/min gemessen. Die 
insgesamt registrierten Signale lagen durchschnittlich bei 213,8 ± 11 Signale/min 
(siehe Abbildung 4.20). 
Abbildung 4.21: Messverlauf der Sorin bei mittlerem dP/dtmax
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Bei den Messläufen mit der Sorin bei mittlerem dP/dtmax von 2800 mmHg/s wurde im 
Durchschnitt eine Rate von 50,1 ± 2,1 HITS / min gemessen. Die insgesamt 
registrierten Signale liegen durchschnittlich bei 215,9 ± 9,6 Signale / min (siehe 
Abbildung 4.21). 
 
Abbildung 4.22: Messverlauf der Sorin bei hohem dP/dtmax 
 
Bei den Messläufen mit hohem dP/dtmax von 3300 mmHg/s wurde eine mittlere HITS-
Rate von 79 ± 5,3 HITS / min gemessen (Abbildung 4.22).  
 
 
Abbildung 4.23: Darstellung der HITS Raten in Abhängigkeit vom dP/dtmax 
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Die in Abbildung 4.23 dargestellte Gegenüberstellung der HITS Raten und dem 
verwendeten dP/dtmax zeigt im ersten Abschnitt einen Anstieg der HITS-Raten um 
das 3,1 fache, im zweiten Abschnitt um das 1,6 fache. 
 
4.2.5 Sorin, mechanische Zweiflügelklappe mit CO2 begastem Fluid 
 
Abbildung 4.24: Messverlauf der Sorin CO2 begast bei niedrigem dP/dtmax 
 
Bei den Messungen mit der Sorin und CO2 begastem Fluid (Abbildung 4.24) wurde 
eine mittlere HITS-Rate von 40,9 ± 6 HITS / min gemessen. Die Gesamtsignalrate 
liegt bei 229,7 ± 5,1 Signale /min. Es lässt sich ein relativ konstanter Verlauf der 
verschiedenen Raten, ohne ab –oder aufsteigende Trends, erkennen. 
Bei einem Ventrikel dP/dt max von 2800 mmHg/s, wie die Abbildung 4.25 zeigt, wurde 
eine durchschnittliche Rate von 81,4 ± 10,2 HITS/min gemessen bei einer 
Gesamtsignalzahl von 206,7 ± 5,7 Signale/min. 
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Sorin bei 2800 mmHg/s mit CO2
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Abbildung 4.25 Messverlauf der Sorin CO2 begast bei mittlerem dP/dtmax 
 
Die Messung bei einem dP/dtmax von 3300 mmHg/s war bei Auftreten von „HITS-
Shower“ nicht auswertbar. Während des Versuchs traten makroskopisch sichtbare 
Gasbläschen auf, die nach Beendigung der Versuchsreihe ohne Manipulation am 
Versuchsstand wieder verschwanden. Der Oxygenatorbypass war nur für die kurze 
Dauer der CO2 –Begasung integriert und wurde Minuten vor Beginn der Messung 
vollständig abgeklemmt. 
 
4.2.6 St. Jude Medical, biologische Mitralklappe  
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Abbildung 4.26: Messverlauf der St. Jude Medical bei niedrigem dP/dtmax
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Bei Einsatz der biologische Mitralklappe von St. Jude Medical werden bei niedrigem 
dP/dtmax (Abbildung 4.26) sporadisch einzelne HITS gemessen, durchschnittlich 1,2 ± 
0,8 HITS/min. 
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Abbildung 4.27: Messverlauf der St. Jude Medical Bioklappenprothese bei hohem dP/dtmax 
 
Bei einem dP/dt max von 3300 mmHg/s (Abbildung 4.27) werden durchschnittlich 1,9 
± 2,3 HITS/min gemessen. Die Rate der vom Programm aufgenommenen Signale 
liegt bei 17,8 ± 5,0 Signalen/min. 
 
Abschließend werden sämtliche Versuchsergebnisse in Tabelle 4.1 
gegenübergestellt. 
 
 
 
 
 
 
 46  
4 Ergebnisse   
Klappentyp dP/dtmax 
(mmHg/s) 
Flow (l/min) HITS/min 
(Durchschnitt ± 
Standard-
abweichung) 
Messdauer 
(min) 
MH 2400 3,5 20,3 ± 3,9 15
 2800 4,9 52,6 ± 8,1 17
 3300 5,4 66,1 ± 7 9
ED 2400 3,5 7,8 ± 4,2 10
 2800 4,9 51,9 ± 12 9
 3300 5,4 60,5 ± 22 6
SJB 2400 3,5 1,2 ± 0,8 20
 3300 5,4 1,9 ± 2,3 20
SJM 2400 3,5 0,9 ± 2,3 26
 2800 4,9 9,3 ± 5 16
 3300 5,4 22,2 ± 5,7 12
Sorin 2400 3,5 16,1 ± 2,8 8
 2800 4,9 55,0 ± 2,8 5
 3300 5,4 86 ± 4,1 6
Sorin (CO2) 2400 3,5 40,9 ± 5,1 7
 2800 4,9 78,4 ± 14,0 7
 3300 5,4 “MES-Shower” 7
Tabelle 4.1: Gegenüberstellung der Auswertung sämtlicher Messreihen 
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5 Diskussion 
In klinischen Studien wurden HITS unter anderem bei Trägern mechanischer 
Herzklappenprothesen in Mitral- und Aortenposition durch transkranielle Doppler-
sonographie nachgewiesen. Bei solchen Patienten wurden Mikrogasbläschen mit 
Hilfe des transösophagealen Ultraschalls gesehen. Bei Probanden mit biologischem 
Herzklappenersatz, sowie in den Kontrollgruppen mit sowohl gesundem 
Gefäßsystem, als auch gesunden Herzklappen, wurden bisher keine HITS 
beobachtet. In klinischen Studien wurden HITS klappenspezifisch quantifiziert, wobei 
es hierbei bezüglich der gemessenen absoluten Raten zu Diskrepanzen kam. 
Um die Ursachen herzklappenbedingter, gasförmiger Mikroemboli genauer 
eingrenzen zu können, erschien es notwendig, in einem geeigneten geschlossenen 
Kreislaufmodell, unter Verwendung einer aktuellen klinisch gebräuchlichen 
dopplersonographischen Meßmethode, Abhängigkeiten der HITS-Raten von 
Kreislaufparametern und vom Kohlendioxidpartialdruck des Fluids nachzuweisen. 
Gleichzeitig werden häufig verwendete Prothesenfabrikate in ihrer Tendenz, HITS zu 
produzieren quantitativ untereinander verglichen. 
 
5.1 Diskussion der angewandten Methodik 
5.1.1 Verwendetes Fluid  
Das Fluid, bestehend aus den Komponenten Glycerin 56% und Aqua bidestillata 
44%, wurde bereits in diversen früheren in vitro Studien verwandt. Unter anderem 
wurden hiermit „Cavitation tresholds“ in Abhängigkeit vom Ventrikel dP/dt ermittelt 
[Kingsbury et al 1993]. Wie bei [Graf et al 1994] gezeigt wurde, weist das Wasser-
Glyzerolgemisch bei 37°C ähnliche Fließeigenschaften auf wie Blut.  
Der Einfluss der Fluidstruktur auf Phänomene wie die Kavitation wird durch die „seed 
theory“ theoretisch beschrieben. Demnach müssten Mikrobläschen ungelösten 
Gases oder Wasserdampfs im Fluid vorhanden sein, damit diese in die in 
Niedrigdruckgebieten entstehenden kavitationsbedingten Vakuumräume diffundieren 
könnten. Auch solide Partikel wie Staub oder auch Blutkörperchen können für die 
Bildung und Stabilisierung von Kavitationsbläschen förderlich sein, vgl. 
[Bretschneider 1966]. 
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Experimentelle Studien dagegen zeigen keinen nennenswerten Einfluss des Fluids 
auf die Ausbildung von Kavitationsbläschen, vgl. [Graf et al 1994]). 
Physikalische Phänomene wie die Kavitation lassen sich mit dem verwendeten Fluid 
ähnlich gut untersuchen wie mit Blut. Mikroemboli, die durch destruktive, auf solide 
Blutbestandteile wirkende Kräfte entstehen, können durch das verwendete Fluid 
naturgemäß nicht simuliert werden. Thromben oder anderweitige Blutaggregate, die 
durch zerstörte Blutbestandteile an mechanischen Herzklappen in vivo entstehen 
und möglicherweise als HITS nachgewiesen werden könnten, werden durch dieses 
Modell nicht berücksichtigt. Dieser Umstand vereinfacht die Interpretation der 
Messsignale dieser Arbeit, denn es werden neben Artefakten ausschließlich 
Gasbläschen registriert.  
In Vorversuchen zu dieser Studie konnte an einem vereinfachten geschlossenen 
Kreislaufmodell durch selektiv zugeführte Partikel gasförmiger (Levovist®) und fester 
Art und definierter Größe gezeigt werden, dass das mit der Ultraschall-Doppler-
Messeinheit verwendete Embolidetektionsprogramm feste Partikel ab einer Größe 
von ca. 66 µm und gasförmige Partikel bereits ab einer Größe von weniger als 10 µm 
erkennen kann [Erdönmez 2000].  
Das verwendete Fluid wurde durch einen 40 µm Blutfilter von soliden Partikeln 
befreit. Die annähernd sterilen Schlauchverbindungen des Kreislaufaufbaus selber 
wurden durch mehrere Spülungen mit destilliertem Wasser von feinen Stäuben 
gereinigt. 
Somit konnten die in dieser Studie detektierten Signale nur artefizieller oder 
gasförmiger Natur sein, da feste Partikel mit einer Größe im relevanten Messbereich 
vorher abgefiltert wurden. 
Die meisten klinischen Studien finden keinen Anhalt für eine Abhängigkeit der HITS 
von hämatologischen Parametern [Georgiadis et al 1994b]. Weder die Gabe von 
Antikoagulantien (siehe [Eike et al 1996], [Lindner et al 1997]) noch die Gabe von 
Aspirin als Thrombozytenaggregationshemmer konnten die Höhe der klinisch 
gemessenen HITS signifikant beeinflussen. Bei in vitro Experimenten mit Blut als 
Kreislauffluid spielt gerade die Thrombogenität der verwendeten Materialien eine 
bedeutende Rolle. Um diese Art Signale aus soliden Blutkonglomeraten effektiv 
auszuschalten, erscheint der Ersatz des Blutes durch ein Wasser-Glyzeringemisch, 
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wie es auch in vielen in vitro Studien verwendet wurde, methodisch durchaus 
gerechtfertigt. 
5.1.2 Das angewandte Kreislaufmodell  
In klinischen Studien wurden HITS im Bereich der Arteria cerebri media gemessen, 
die je nach Größe des Patienten ca. 30-40 cm Luftlinie von der Aortenklappe entfernt 
liegt. Wenn das Korrelat der gemessenen HITS den Gasbläschen entspricht, die im 
Bereich der Mitral- bzw. Aortenklappe entstehen, dann müssten diese etwa eine 
Stabilität im Sekundenbereich haben. Durch Diffusionsprozesse haben Gasblasen, 
z.B. in Blut wie auch in ähnlichen Flüssigkeiten, eine begrenzte Lebensdauer. Bei 
einem angenommenen Ursprung auf Herzebene kann bei quantitativen 
Auswertungen die Distanz der Messebene zum Ursprungsort eine große Rolle 
spielen. 
Der verwendete Versuchsaufbau berücksichtigt diesen Umstand durch die räumliche 
Anordnung der Dopplersonde ca. 25 cm von der simulierten Aortenklappe entfernt. 
Mikrogasbläschen, die ihren Ursprung an der mechanischen Herzklappe haben und 
durch die fest eingebaute Ultraschall-Sonde detektiert werden, besitzen demnach 
eine ähnliche zeitliche Stabilität wie die bei TCD-Untersuchungen am Patienten 
gemessenen Signale im Bereich der Arteria cerebri media. Es werden durch die 
benutzte Versuchsanordnung demnach nur solche Gasemboli dopplersonographisch 
erfasst, deren Stabilität im relevanten Bereich liegt und die denen in klinischen 
Studien gemessenen entsprechen könnten.  
Eine mehrfache Erfassung einmal entstandener Gasbläschen in mehreren 
Kreislaufzyklen, sofern diese stabil genug wären, wird durch den gewählten 
Versuchsaufbau unwahrscheinlich gemacht. Durch die Verwendung zweier 
Blutbeutel, welche an der höchsten Position des Kreislaufs hintereinander arretiert 
sind, entsteht eine effektive Blasenfalle. Bläschen, die sich während des Versuches 
im Bereich einer der Beutelspitzen sammeln, können sogar im laufenden Betrieb per 
Blasenspritze entfernt werden. 
In dem verwendeten geschlossenen Kreislaufmodell, konnte der zu erreichende 
systolische Druck, die Systolendauer und die Schlagfrequenz des künstlichen 
Ventrikels an der MEDOS®-Konsole zur Erzeugung unterschiedlicher 
Kreislaufzustände variiert werden. In den Messreihen wurden bei jedem 
 50  
5 Diskussion   
Klappenwechsel die gleichen Einstellungen der MEDOS®-Konsole benutzt, so dass 
reproduzierbare und gleiche Kreislaufverhältnisse bei sämtlichen Untersuchungen 
vorlagen. Zudem wurde unter anderem darauf geachtet, dass der mittlere „aortale“ 
Druck sowie der simulierte pulmonal venöse Druck vor der mechanischen 
Mitralklappe am simulierten Vorhof weitgehend innerhalb physiologischer Werte 
blieb, was durch Tarierung der Blutbeutel sowie durch eine Anpassung des 
simulierten peripheren Widerstands erreicht werden konnte. Somit werden auf 
linksventrikulärer Ebene physiologische Verhältnisse im oberen Grenzbereich 
erzeugt, so dass die hier erhobenen Ergebnisse auch eine gewisse klinische 
Relevanz erhalten. 
Wie in einer früheren Studie gezeigt werden konnte, haben Klappen in Mitralposition 
eine besondere Kavitationsneigung aufgrund höherer 
Klappenschlussgeschwindigkeiten [Kingsbury et al 1993]. Klinische Studien zeigten 
bei mechanischem Herzklappenersatz in Mitralposition eine höhere HITS Prävalenz 
als bei Trägern mit Aortenklappenersatz [Sliwka et al 1998]. In in vitro Versuchen 
wurden höhere Klappenschlussgeschwindigkeiten bei Mitralklappen gemessen, 
wobei diese wiederum für jedes Klappendesign spezifisch mit dem Ventrikel dP/dt 
korrelieren, vgl [Graf et al 1994]. Sollte Kavitation mit der Erzeugung von HITS in 
Form von Gasbläschen ursächlich in Zusammenhang stehen, so müsste dieser 
Effekt am besten durch Einsatz der Testklappen in Mitralposition, wie in dieser Studie 
geschehen, zu untersuchen sein. 
In einer früheren Arbeit von [Graf et al 1991] konnte dargelegt werden, dass die 
Kavitationsneigung mechanischer Herzklappen mit steigendem Klappendurchmesser  
geringer wird. Durch Verwendung von Klappen mit gleichem Nahtringdurchmesser 
von 27 cm, werden diese untereinander vergleichbarer.  
Als Aortenklappe wurde ein Prototyp einer anatomisch geformten 
Polyurethantaschenklappe (MEDOS®) verwendet. Da sie für alle Testreihen 
unverändert eingebaut wurde, wird ihr möglicher Einfluss auf die Testresultate als 
konstant angenommen, womit ein relativer Vergleich der gemessenen 
klappenspezifischen HITS –Raten grundsätzlich gerechtfertigt erscheint.  
Sämtliche Schlauchverbindungen wurden durch Schlauchschellen und durch eine 
spezielle Kunststoffmasse abgedichtet, so dass eine externe Luftzuführung in das 
Kreislaufsystem durch Unterdrücke vermieden werden konnte. 
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Um den Einfluss des CO2-Partialdrucks zu untersuchen, wurde ein Blutoxygenator 
durch einen Bypass in den Kreislauf integriert. Nach Insufflierung einer definierten 
Menge CO2 –Gases aus einer Pressluftflasche wurde der Bypass verschlossen, um 
einen möglichen artifiziellen Effekt des Oxygenators während der Messung zu 
vermeiden. In einem gasdichten Kreislauf reicht eine einmalige CO2 Begasung aus, 
um den CO2 Partialdruck des Fluids über die Messzeit weitgehend konstant zu 
halten. Dies wurde mittels eines extrakorporalen Blutgasanalysators online 
zumindest qualitativ überprüft. Das Gerät misst mit Hilfe einer im Kreislauf 
integrierten Messeinheit. Die Messsonden wurden auf das Wasser-Glyzeringemisch 
geeicht. Der Hersteller gibt an, dass eine genaue quantitative Partialdruckmessung 
nur für Blut garantiert werden kann. Möglicherweise lag der absolute Partialdruck bei 
unphysiologisch hohen Werten. Dies erlaubt bei Konstanz der übrigen 
Kreislaufparameter zu Voruntersuchungen zumindest eine qualitative Aussage 
darüber, ob überhaupt eine Beziehung zwischen der Menge aufgetretener HITS und 
dem CO2 Partialdruck besteht.  
5.1.3 Kritischer Vergleich von in vitro und in vivo Methoden 
Anhand des in dieser Studie verwendeten Versuchsaufbaus ist es möglich, die HITS-
Raten verschiedener Klappenmodelle unter genau gleichen Versuchsbedingungen 
sämtlicher Kreislaufparameter zu vergleichen, besonders im Hinblick auf den 
systolischen Druck, das dP/dtmax, die Pulsfrequenz, die Ventrikelgröße und -funktion, 
die Gaspartialdrücke des Fluids. Die exakte Einstellbarkeit von Kreislaufparametern 
ist eine wichtige Voraussetzung, um Abhängigkeiten der HITS- Raten nachzuweisen.  
Um ähnliche Messbedingungen in klinischen Studien zu schaffen, müssten sämtliche 
Parameter zunächst erhoben werden, was sich in bezug auf das Ventrikel dP/dtmax 
über eine Herzkatheteruntersuchung sehr aufwendig gestalten würde. Die Größe des 
linken Herzventrikels und seine Funktion, sowie die Größe der eingebauten 
Herzklappen, müssten am Patientengut bestimmt und selektiert werden. 
Bestimmte Kreislaufzustände wie die Einstellung der Herzfrequenz, des Blutdrucks 
etc. müssten erst aufwendig erzeugt werden. Dabei ist ein erhöhtes Patientenrisiko 
bezüglich Nebenwirkungen zu beachten. So erscheint es ethisch unangebracht, die 
Blutgase, insbesondere den Kohlendioxidpartialdruck, beim Probanden, auf 
bestimmte Werte selektiv einzustellen, um den Einfluss auf produzierte HITS 
aufzuzeigen. 
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Somit stellt ein Kreislaufmodell die geeignetere Methode zum Nachweis der 
genannten Zusammenhänge dar, da ein Patientengut wie oben beschrieben mit 
vertretbarem Aufwand nicht zu akquirieren ist. 
Die klinische Untersuchung klappenevozierter HITS am Patienten im Bereich einer 
der Hirnarterien ist in Hinblick auf die Quantität der Signale äußerst ungenau, da nur 
eine kleine, beinahe zufällige Teilmenge, der an der Klappe entstandenen 
gasförmigen Emboli, dort auch detektiert werden kann. Eine größere Anzahl von 
Gasbläschen wird mit dem Aortenstrom in die thorakale Aorta descendens geleitet. 
Andere wiederum wandern möglicherweise statistisch verteilt in die supraaortalen 
Gefäßabgänge, wie Truncus brachiocephalicus dexter und dann in die Arteria carotis 
communis dextra bzw. in die Arteria carotis communis sinistra. Nach weiterer 
Aufteilung der genannten Gefäße ist im Bereich der Arteriae cerebri mediae allenfalls 
noch ein nicht weiter definierbarer Bruchteil der tatsächlich produzierten 
Gasbläschen messbar. Zusätzlich müssten natürliche anatomische Varianten der 
supraaortalen Gefäßabgänge individuell erfasst und berücksichtigt werden.  
Zudem werden im Bereich der Hirnbasisarterien nur solche gasförmigen Emboli 
gemessen, die ausreichend stabil sind, die Strecke von der Herzklappenprothese bis 
zum Hirn zurückzulegen. Diese sind für die Kliniker als einzige interessant, da nur sie 
potentiell Schaden am sehr empfindlichen Gehirn anrichten können.  
Mit der verwendeten Versuchsanordnung werden alle gasförmigen Emboli vollständig 
erfasst, die von ihrer Stabilität her den am Patienten messbaren HITS entsprechen 
könnten. Abschließend erscheinen sowohl die Meßmethode, als auch das 
verwendete Modell, geeignet und schlüssig zu sein, um eindeutige und valide 
Aussagen über die Abhängigkeit der HITS vom verwendeten Klappentyp sowie von 
verschieden Kreislaufparametern machen zu können. 
 
5.2 Resultate 
5.2.1 Interpretation der Messergebnisse  
Mit dem angewandten Versuchsstand wurden Signale erhoben, die eindeutig die 
Bedingungen der HITS-Definitionen gemäß Konsensus erfüllen [Symposium 1995]. 
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Wie bereits dargelegt, müssen die detektierten Emboli, sofern sie nicht als Artefakt 
gewertet werden, gasförmiger Natur sein. 
Bei Versuchen an mechanischen Herzklappen mit relativ niedrigem dP/dtmax < 1200 
mmHg/s, welches durchaus noch im Rahmen physiologischer Werte liegt, werden 
keine HITS registriert. Ohne Veränderungen am Versuchsaufbau werden nach 
Erhöhung des dP/dtmax auf Werte jenseits von 2400 mmHg/s Emboli gemessen, 
deren Signale eindeutig den HITS Definitionen entsprechen. Dies bedeutet, dass 
gasförmige Emboli neu entstanden sein müssen. Da die Versuchsreihen 
reproduzierbar klappenspezifische HITS Raten hervorbringen, scheint die jeweilig zu 
testende Klappe in Mitralposition wesentlich an der Produktion der HITS beteiligt zu 
sein. Der Einfluss der simulierten Aortenklappe dagegen sollte sehr gering sein, was 
unter anderem die Versuche mit der Bioklappenprothese in Mitralposition zeigen. 
Denn hierbei wurden bei gleichen Bedingungen wie bei den Messungen mit 
mechanischen Klappen deutlich weniger HITS beobachtet. 
Innerhalb der jeweiligen Messreihen ist die Zahl der pro Minute identifizierten HITS 
relativ konstant, dass heißt es sind keine besonderen Trends ableitbar. Dies zeigt 
zum einen, dass die Blutbeutelkonstruktion effektiv als Blasenfalle funktioniert. Es 
erfolgt keine Mehrfachdetektion des gleichen Gasembolus in verschiedenen 
Kreislaufzyklen, da ansonsten die HITS-Rate hätte steigen müssen. Zum anderen 
gab es kein Leck im System mit externer Luftzufuhr, denn auch hierbei müsste ein 
steigender Trend der HITS –Raten zu verzeichnen sein. 
Die Messergebnisse zeigen insgesamt, dass die detektierten HITS-Raten mit dem 
intraventrikulären Druckanstieg (dP/dtmax) korrelieren. Dieser wiederum kann als 
Bezugsparameter für das Auftreten von Kavitation an mechanischen 
Herzklappenprothesen herangezogen werden. 
Kavitation tritt, wie tierexperimentell mit implantierten mechanischen Herzklappen 
gezeigt werden konnte, bei „hyperdynamischen physiologischen Kreislaufzuständen“ 
[Dexter et al 1999] auf. [Graf et al 1991] ermittelten in einer in vitro Studie, z.B. für ein 
27mm Modell der ED, beginnende Zeichen von Kavitation ab einer Grenze von 2250 
mmHg/s. Dieser Wert für den Ventrikeldruckanstieg liegt im physiologischen Bereich, 
der gemäß [Schmidt-Thews] mit 1500-2500 mmHg/s angegeben wird. In dieser 
Studie wurden HITS in nennenswertem Umfang ab einem Grenzwert von 2400 
mmHg/s gemessen, mit einer Steigerung der HITS-Raten mit steigendem dP/dtmax, 
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so dass die Hypothese, dass Kavitation eine mögliche Ursache für die Bildung der 
relativ stabilen Gasemboli ist, untermauert werden kann. Dabei sind es sicherlich 
nicht die in in vitro Versuchen fotografierten Kavitationsblasen selber, die als HITS 
gemessen werden, denn diese haben, wie theoretisch berechnet und experimentell 
nachgewiesen wurde, eine Stabilität kleiner als eine Millisekunde.  
Bei Einsatz der Bioklappenprothese von SJM wurden deutlich weniger embolische 
Signale detektiert als bei mechanischen Herzklappen. Es ist letztendlich fraglich, ob 
die wenigen Ereignisse von dieser, oder möglicherweise auch von der synthetischen 
Aortenklappe herrühren. Kavitationsphänomene konnten bei biologischem 
Klappenersatz in vivo anhand von Tierversuchen bisher nicht nachgewiesen werden 
[Dexter et al 1999], so dass auch dieses Ergebnis obige Vermutung stützt.  
 
Nach Erhöhung des Gaspartialdrucks durch Begasung des Fluids steigen die HITS–
Raten für die mit der SORIN Zweiflügelklappe durchgeführten Tests deutlich an: bei 
2400 mmHg/s 16,1 ± 2,8 HITS/min zu 40,9 ± 6 HITS/min, bei 2800 mmHg/s 55 ± 2,8 
HITS/min zu 78,4 ± 4,1 HITS/min.  
Bei 3300 mmHg/s stößt die HITS–Detektion mit Hilfe des verwendeten 
Embolidetektionsprogramm von der zeitlichen Auflösung her an seine Grenzen. Die 
dabei auftretenden „mes shower“ weisen Rohdatensignale auf, die eine 
Abgrenzbarkeit einzelner Emboli nicht zulassen. Somit ist eine genaue quantitative 
Auswertung hier nicht sinnvoll, zeigt aber qualitativ eine massive Häufung 
embolischer Ereignisse an, so dass auch hier eine Steigerung aufgetretener HITS mit 
steigendem Kohlendioxidgehalt des Fluids angenommen werden kann.  
Eine absolute Kohlendioxidpartialdruckmessung des Fluids ist mit dem zur Verfügung 
stehenden Messgerät nach Herstellerangaben nicht garantiert. Nach Einleitung des 
Kohlendioxids in den Versuchskreislauf lag sein Partialdruck im Fluid 
schätzungsweise oberhalb physiologischer Werte. 
 
Zusammenfassend weisen die Ergebnisse darauf hin, dass die Ausbildung von 
stabilen gasförmigen Mikroemboli an mechanischen Herzklappenprothesen neben 
dem Ventrikeldruckanstieg auch vom Kohlendioxidpartialdruck des Fluids abhängig 
ist.  
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Unklar bleibt, inwiefern Varianzen des Kohlendioxidpartialdrucks im Fluid innerhalb 
physiologischer Grenzen die Zahl der an der künstlichen Klappe erzeugten HITS 
beeinflussen. 
5.2.2 Vergleich der Messergebnisse zu anderen Studien 
Die absolute Anzahl der gemessenen Signale und der daraus identifizierten HITS 
dieser in vitro Studie ist methodisch bedingt höher als bei den klinischen Studien am 
Patienten. Zum einen werden, wie bereits dargelegt, sämtliche Emboli erfasst, die im 
Ventrikelbereich entstehen und eine bestimmte Stabilität haben. Zum anderen besitzt 
das verwendete Kreislauffluid keine soliden Partikel, die wie die Blutkörperchen für 
ein erhöhtes Hintergrundrauschen sorgen. Bei einer Detektionsschwelle von 4dB ist 
die Sensitivität des Messprogramms gegenüber kleinsten Signalanstiegen über 
Hintergrundrauschen deutlich erhöht. Dies führt in vielen Fällen zu Aufzeichnungen, 
die keine besonderen Signale abgrenzen ließen.  
Bei der getesteten Bioprothese von St. Jude Medical wurden im Vergleich zu den 
mechanischen Modellen bei verschiedenen dP/dtmax signifikant weniger HITS 
gemessen. Dieses Ergebnis steht im Einklang zu Veröffentlichungen klinischer 
Studien (siehe z.B. [Sliwka et al 1998]), die keine oder nur sehr wenige HITS bei 
Bioprothesen in Mitralposition nachweisen konnten. 
Im Vergleich der mechanischen Herzklappen untereinander erzeugte die SJM 
Zweiflügelklappe reproduzierbar weniger HITS als die Zweiflügelklappenmodelle von 
ED und SORIN, wobei die SORIN geringfügig mehr HITS produziert als die ED. Eine 
experimentelle Studie von [Graf et al 1991] ermittelte ein „cavitation treshold“ der 
Medtronic von 1375 mmHg/s, der Edwards DuroMedics von 2250 mmHg/s und der 
St. Jude Medical von 2875 mmHg/s mit einer Standardabweichung von jeweils ± 125 
mmHg/s. Passend zu diesen Parametern zeigen die Klappenprothesen von 
Medtronic bereits bei 2400 mmHg/s, die Edwards DuroMedics bei 2800 mmHg/s und 
die St. Jude Medical erst bei 3300 mmHg/s ausgeprägte HITS-Raten. HITS lassen 
sich in entsprechender Anzahl dann nachweisen, wenn das „cavitation treshold“ 
erreicht ist. Somit sind die Ergebnisse beider in vitro Studien vereinbar. 
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Zu klinischen Studien diskrepant sind allerdings die gemessenen HITS-Raten der 
mechanischen Zweiflügelklappe von SJM im Vergleich zur Einflügelklappe von MH. 
Sämtliche klinische Arbeiten zeigen eine geringere HITS Rate der MH im Vergleich 
zur SJM auf. Neben herstellerspezifischen Fertigungstoleranzen und dem 
Produktionsalter der jeweilig untersuchten Klappe kommt hierbei ein weiterer Effekt 
zum Tragen, der in neueren Studien untersucht wurde. Wie experimentell gezeigt 
wurde, sind die gemessenen HITS-Raten unter anderem von der Einbauorientierung 
der Klappe abhängig (siehe [Kleine et al 2000]). [Laas et al 2003] wiesen HITS 
anhand eines relativ kleinen Patientenkollektivs postoperativ unter anderem bei 
Zweiflügelklappen von St Jude Medical und CarboMedics, wie auch bei der 
Einflügelklappe von Medtronic Hall nach. Beim ausgewählten Kollektiv wurden ein 
Klappendurchmesser von 23 mm und die optimale Einbauorientierung berücksichtigt. 
Im Gegensatz zu der vorliegenden Studie zeigte sich hierbei eine deutlich niedrigere 
HITS Rate bei der Medtronic Hall gegenüber den beiden anderen Klappen. Die 
Diskrepanz zu Ergebnissen dieser Studie liegt zum einen in einem verbesserten 
Klappendesign der getesteten Klappen jüngeren Baujahrs in der Studie von [Laas et 
al 2003] begründet. 
Zum anderen wurde die Einbauorientierung der Klappen gemäß dem damaligen 
Wissensstand am verwendeten Kreislaufmodell der vorliegenden Arbeit nicht 
berücksichtigt. Es wären weitere Messreihen nötig, um den Effekt der 
Herzklappeneinbauorientierung in vitro zu ermitteln. 
Es wurden Studien mittels transösophagealer Echokardiographie zum Thema HITS 
durchgeführt. Diese Methode ermöglicht Einblicke in den arbeitenden Ventrikel in 
vivo über eine Ultraschallsonde, die über die Speiseröhre in unmittelbare Nähe des 
linken Ventrikels gebracht wird. Eine Arbeit von [Gencbay et al 1998] zeigt auf, dass 
bei 99% der Zweiflügelklappen, jedoch nur bei 45 % der Einflügelklappen, 
„Mikrobläschen“ nachweisbar sind. Unter anderem ließen sich Microemboli bei allen 
der dort untersuchten Zweiflügelklappen von St. Jude Medical und von Sorin 
nachweisen. Nur bei 89% der DuroMedics, sowie bei 71 % der Medtronic-Hall Ein-
lügelklappen, wurden Mikrobläschen per transoesophagealer Echokardiographie 
gesehen. Ein quantitativer Vergleich der gesehenen Mikroemboli pro Klappe wird von 
den Autoren nicht erbracht. Der letztendliche Nachweis, dass die gesehen 
„Microbubbles„ den HITS entsprechen ist nicht erbracht. Doch legt diese Studie dar, 
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dass relativ stabile Gasblasen in unmittelbarer Nähe der Herzklappen auftreten, die 
technisch bis in etwa 42 cm Entfernung in der Aorta descendens thoracalis 
nachweisbar waren. Das bedeutet, dass diese Mikrobläschen stabil genug sind, um 
im Bereich der Arteria cerebri media als HITS detektiert zu werden. [Laas et al 2003] 
konnten keine HITS in den weiter vom Herz entfernt liegenden Gefäßen der Ae. 
radialis oder Ae. femoralis nachweisen. Dies wiederum spricht für eine begrenzte 
Lebensdauer der die HITS verursachenden Emboli. 
Dass in klinischen Studien nicht bei allen Herzklappenträgern Mikrobläschen 
nachgewiesen wurden, könnte ein Hinweis darauf sein, dass Kavitation eine Rolle 
bei der Genese der gesehenen Gasbläschen spielt. Wie bereits erläutert wurde, 
besitzen mechanische Herzklappenprothesen in Abhängigkeit von ihrem 
Durchmesser und ihrem Design eine unterschiedliche Kavitationsneigung. In 
Abhängigkeit von Kreislaufzustand und Ventrikelfunktion ist möglicherweise die 
Kavitationsschwelle bei den negativ gemessenen Patienten nicht erreicht worden. 
In diversen klinischen Arbeiten wurden Patientenversuche mit Inhalation von 100 % 
Sauerstoff unternommen (siehe z.B.. [Georgiadis et al 1997], [Laas et al 2003]). 
Übereinstimmend wurde eine deutliche Reduktion der gemessenen HITS-Raten 
während einer Sauerstoffgabe beobachtet. Nach Beendigung der Sauerstoffzufuhr 
stiegen die detektierten HITS-Raten wieder an. Dies spricht zum einen für einen 
gasförmigen Charakter der HITS. Durch die Inhalation von purem Sauerstoff kommt 
es zunächst zu einer alveolaren Denitrogenisierung. Diese ist nach relativ kurzer Zeit 
erreicht, da Stickstoff nur abgeatmet aber nicht mehr zugeführt wird. Gleichzeitig 
sinkt die Stickstoffkonzentration im Blut per Diffusion in die nun mit reinem Sauerstoff 
gefüllten Alveolen. Der Prozess einer vollständigen Denitrogenisierung des Blutes 
würde allerdings einige Zeit in Anspruch nehmen, ca. 3 Stunden [Berry et al 1994], 
was klinisch am Patienten nicht zu realisieren ist. Eine abnehmende HITS-Rate bei 
den meisten Probanden mit mechanischen Herzklappenprothesen bei Inhalation von 
100 % Sauerstoff, lässt vermuten, dass Stickstoff einen wesentlichen Gasbestandteil 
der HITS ausmacht.  
Vom theoretischen Ansatz her kommt allerdings auch Kohlendioxid in Frage, da es 
neben einem ähnlichen Diffusionskoeffizienten wie Stickstoff, aufgrund seiner 
Löslichkeit in Wasser von 0.5 ml/dl, ca. 50 mal schneller in einen potentiellen 
Kavitationsraum diffundiert als Stickstoff. Der oben beschriebene Mechanismus des 
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Auswaschens von Stickstoff aus Blut durch hyperbare Sauerstoffgabe ist auch auf in 
Blut gelöstes Kohlendioxid anwendbar.  
Der Anteil des Kohlendioxids in der Raumluft oder im Wasser ist zu Stickstoff 
vergleichsweise gering. Im venösen Blut dagegen ist sein Anteil entsprechend höher, 
da es als Stoffwechselprodukt im Körper in größerer Menge anfällt und 
abtransportiert wird. Bei Messungen an mitralem oder aortalem Herzklappenersatz 
im linken Herzventrikel liegt allerdings arterielles Blut vor, in dem der gelöste 
Kohlendioxidanteil im Vergleich zum gelösten Stickstoff wiederum deutlich geringer 
ausfällt. 
Die in dieser Studie gemessenen Steigerungen der HITS-Raten nach Kohlendioxid 
Gabe sind vereinbar mit den veröffentlichten Ergebnissen von [Biancucci et al 1999]. 
Dieser konnte Gasbläschen im geschlossenen Kreislaufmodell, sowohl unter 
Verwendung von transparentem Blutplasma, als auch von Schweineblut, in 
Abhängigkeit vom Kohlendioxidpartialdruck dopplersonographisch nachweisen. 
Diese traten erst ab einer bestimmten Kohlendioxidkonzentration in Abhängigkeit 
vom erreichten Kavitationspunkt einer Medtronic Hall Herzklappenprothese mit 
27mm Durchmesser auf.  
5.2.3 Erklärungsmodell der HITS Genese basierend auf aktuellen 
Studienergebnissen 
Die bei in vitro Versuchen gefilmten makroskopisch erkennbaren Kavitationsbläschen 
an mechanischen Herzklappenprothesen besitzen nur eine sehr kurze Lebenszeit 
von ca. 0,1 ms [Graf et al 1991]. Diese Zeitspanne ist vereinbar mit Ergebnissen 
theoretischer Rechenmodelle. Somit ist die Lebensdauer der Kavitationsblasen zu 
kurz, um die in 25 cm ab Aortenklappe registrierten Emboli direkt zu erklären. 
Möglicherweise implodieren Kavitationsblasen nicht vollständig, dass heißt, es 
könnte ein mikroskopischer Gaskern, ein „Nucleus“, erhalten bleiben. Dieser wächst 
durch schnelle Diffusion des im Fluid bzw. im Blut gelösten Gases, wie zum Beispiel 
Kohlendioxid oder Stickstoff, durch lokale Wechseldrücke, wie sie im retrograden Jet 
nach Mitralklappenschluss entstehen. Die entstandene nicht sichtbare Mikrogasblase 
stabilisiert sich kurzfristig an Kleinstpartikeln, im Blut an Blutkörperchen. Ihre 
Lebenszeit liegt nun zumindest im Sekundenbereich. In der Diastole wandert diese in 
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den linken Herzventrikel, wo sie durch das TEE nachgewiesen werden kann. 
Außerhalb des Herzens diffundiert Gas aus diesen Mikrobläschen aufgrund der hier 
vorliegenden Druckverhältnisse wieder in die umgebende Flüssigkeit. Die 
Gasbläschen werden immer kleiner und verschwinden im Verlauf von Sekunden 
ganz. Während dieser Zeit gelangt zumindest ein Teil der so entstanden gasförmigen 
Emboli über den Strom zum Hirn und kann dort als HITS gemessen werden. 
Sowohl ihre kurzfristige Lebensdauer, als auch ihre geringe Größe, können die 
mangelnde Korrelation zu neurologischen Symptomen erklären. Vermutlich reicht der 
kurzfristige Verschluss kleinster hirnversorgender Arteriolen und Kapillaren nicht aus, 
um einen relevanten Schaden zu verursachen. Zudem ist die Rate der cerebral 
detektierten HITS meist sehr gering. 
5.3 Klinische Bedeutung der Ergebnisse dieser Studie 
Die aktuell verfügbaren dopplersonographischen Embolidetektionsmethoden lassen 
eine zuverlässige genaue Diskriminierung solider und gasförmiger Emboli kaum zu 
(siehe auch [Devuyst et al 2001]. 
Während in vitro das morphologische Korrelat der gemessenen HITS durch die 
Verwendung eines Wasser-Glycerin Gemisches beinahe eindeutig identifiziert 
werden kann, muss man in klinischen Studien von einer Vereinigungsmenge von 
detektierten gasförmigen und soliden Emboli ausgehen. Solide Blutgerinnsel 
wiederum müssen ihren Ursprung nicht zwangsläufig im Herzen haben, sondern 
können, wie z.B. bei einem offenen Foramen Ovale, in Form paradoxer Embolien 
auch den Beinvenen entstammen. So konnten [Laas et al 2003] eine 16 bis 41 
prozentige Senkung der HITS-Raten durch die intravenöse Gabe von 
Acetylsalizylsäurelösung erreichen, was sie dazu veranlasst, HITS als eine Art 
Komposition von Stickstoff und Blutplättchen zu sehen. Ältere Studien dagegen 
konnten keine signifikante Beeinflussung der HITS–Raten durch 
Thrombozytenaggregationshemmer aufzeigen [Sturzenegger et al 1995].  
Die vorliegende Studie zeigt, dass tatsächlich mehr stabile gasförmige Mikroemboli 
durch mechanische Herzklappen entstehen als intrakraniell am Patienten gemessen 
werden können. Andererseits sind die in vivo gemessenen HITS Raten klinisch 
relevanter, da diese zeigen, wie viel Mikroembolien an entscheidender Stelle, 
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nämlich im Bereich hirnversorgender Arterien auftreten, besonders im Hinblick auf 
die Frage, ob die gemessenen mikroembolischen Signale, wie z.B. HITS, zu 
spezifischen neurologischen Symptomen führen. Hier konnten in mehreren 
Verlaufstudien nur geringe Alterationen bestimmter Hirnleistungen im Vergleich zum  
Vergleichskollektiv ohne mechanischen Herzklappenersatz gezeigt werden 
[Deklunder et al 1998]. 
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6 Zusammenfassung und Ausblick 
 
Diese Studie zeigt an einem einfachen, geschlossenen Kreislaufmodell unter 
Anwendung klinisch anerkannter Methoden zur Detektion von mikroembolischen 
Signalen, dass eine mit verschiedenen Klappenmodellen reproduzierbare 
Abhängigkeit gemessener HITS vom maximalen intraventrikulären 
Druckanstiegsgradienten besteht. HITS werden in großer Anzahl insbesondere dann 
nachgewiesen, wenn die Kavitationsschwelle des jeweiligen Klappenmodells, wie sie 
in vitro durch frühere Studien gemessen wurde, überschritten wird. Im Rahmen 
dieser Arbeit wurden Kavitationsblasen selber dabei nicht videotechnisch visualisiert. 
Die absoluten Zahlen gemessener HITS-Raten lassen sich mit den am Patienten 
erhobenen Daten nicht vergleichen, was an Ort und Größe des betrachteten 
„Gefäßvolumens“ im verwendeten Kreislaufmodell liegt. Ziel ist es, auf diese Art alle 
Mikrogasbläschen, die in die Ausflussbahn des Ventrikels gelangen, zu erfassen. 
Bei Einsatz einer biologischen Herzklappenprothese werden HITS im Vergleich zu 
mechanischen Herzklappenprothesen in drastisch geringerer Menge beobachtet, 
was auch die meisten klinischen Studienergebnisse zeigen. Das Ergebnis ist 
vereinbar mit der Annahme, dass Kavitation HITS verursacht, da Bioprothesen keine 
Kavitationsprozesse aufweisen. 
Von den getesteten mechanischen Herzklappen zeigt die Zweiflügelklappenprothese 
von St. Jude Medical die geringste Neigung, HITS zu produzieren. Während bei 
Einsatz der Medtronic Hall ähnlich viele HITS gemessen werden wie bei der 
Duromedics Edwards und der Sorin, lassen sich in klinischen Studien bei Trägern der 
Medtronic Hall Herzklappe meist am wenigsten HITS im Vergleich zu anderen 
mechanischen Herzklappenprothesen nachweisen. Gründe hierfür sind im Bereich 
der Fertigungstoleranzen der Hersteller, sowie im Klappenalter zu suchen.  
Es wird eine eindeutige Beziehung zwischen der Konzentration gelösten 
Kohlendioxids im Fluid bei verschiedenen Arbeitsbereichen des Ventrikels zu 
ermittelten HITS-Raten nachgewiesen. Neben einer ausgezeichneten Über-
einstimmung zu anderen in vitro Studien, weist dieses Resultat in die gleiche 
Richtung, wie die Beobachtungen aus klinischen Patientenversuchen mit 
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Sauerstoffinhalation. Beides ist ein deutliches Indiz dafür, dass die 
Konzentrationshöhe der im Blut bzw. im Fluid gelösten Gase, wie Stickstoff und 
Kohlendioxid, die Anzahl der produzierten Mikrogasbläschen beeinflusst. Infolge 
Denitrogenisierung durch Inhalation von reinem Sauerstoff sinken die gemessenen 
HITS- Raten, durch Erhöhung der Kohlendioxidkonzentration steigen sie.  
Die Hypothese, dass Kavitation an mechanischen Herzklappenprothesen in Mitral- 
oder Aortenposition eine Ursache für HITS darstellt, wird durch diese Studie 
eindeutig untermauert. Es sind nicht die nach Klappenschluss direkt nachweisbaren 
Kavitationsblasen, die als HITS gemessen werden. Viele Forscher stützen die 
Theorie, dass nach Implosion von Kavitationsblasen Blasenkerne persistieren, die 
durch die stark schwankenden Druckverhältnisse insbesondere vor dem 
Klappenschluss durch Diffusionsprozesse zu Mikrobläschen heranwachsen. Diese 
wiederum stabilisieren sich im Blut, z.B. an Blutkörperchen, bzw. an Kleinstpartikeln 
und erlangen somit eine Lebensdauer im Sekundenbereich.   
Die Abhängigkeit gemessener HITS vom Kavitationsprozess an mechanischen 
Herzklappen erklärt unter anderem, warum nur bei einem Teil der mechanischen 
Herzklappenträger der gleichen Prothese, bei ansonsten gleichen Konditionen, HITS 
gemessen wurden. So wird zukünftig der Kreislaufzustand, das Alter und der 
Durchmesser des Prothesenfabrikats, sowie Position und Einbauorientierung des 
Patientenherzklappenersatzes, zu berücksichtigen sein. Ferner spielen die Blutgase 
eine im Detail noch weiter zu untersuchende Rolle bei der Entstehung von HITS. 
Im Rahmen dieser Studie konnte nur ein kleiner Teil der vielen auf dem Markt 
verfügbaren mechanischen Herzklappenprothesen untersucht werden. Es wurde 
insbesondere nur ein Modell einer Einflügelklappe verwendet. Um repräsentativere 
quantitative Vergleiche verschiedener Herzklappenfabrikate in bezug auf HITS 
machen zu können, sind noch weitere umfangreiche Tests nötig.  
Auf längere Sicht wird die Kavitationsneigung und das Potential einzelner 
Herzklappenprothesen, HITS zu produzieren, zu überprüfen sein, da sich beides 
durch herstellerbedingte Verbesserungen des Klappendesigns und -materials 
reduzieren dürfte. 
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